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• L-T: latero-terminal
• TF: transformada de Fourier
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DESARROLLO DE UN SISTEMA DE TELEMETRÍA PARA EL SE-
GUIMIENTO POSTOPERATORIO DE PROCEDIMIENTOS EN 
CIRUGÍA VASCULAR: MODELO IN VITRO
INTRODUCCIÓN
La enfermedad arterial periférica (EAP) o isquemia crónica de los miembros inferiores es
el conjunto de signos y síntomas que se producen como consecuencia de la disminución
progresiva del flujo sanguíneo en las extremidades inferiores.
Se estima que la prevalencia de esta patología en la población española se encuentra entre
el 4,5-8,5% lo que supone entre un millón y medio y tres millones de personas afectadas
en nuestro medio. Las manifestaciones clínicas de la isquemia crónica de miembros 
inferiores se producen debido a los distintos grados de isquemia muscular que van desde
la enfermedad asintomática hasta la claudicación intermitente o el dolor de reposo con
aparición de lesiones tróficas. Aproximadamente entre un 50-90% de los pacientes con
isquemia crítica se someterán a un procedimiento de revascularización mediante cirugía
convencional o técnicas endovasculares.
El fracaso de los procedimientos quirúrgicos, tanto abiertos como endovasculares, continúa
siendo un desafío en la práctica clínica actual del cirujano vascular y está asociada a una
elevada tasa de morbimortalidad, por lo que el seguimiento exhaustivo es clave para
mantener la permeabilidad a largo plazo de estos procedimientos y evitar la amputación
de la extremidad.
Actualmente, los programas de seguimiento consisten en un examen físico minucioso, en
la realización de pruebas no invasivas (índice tobillo-brazo, curvas de presión-volumen,
fotopletismografía y eco-doppler), y finalmente en la realización de pruebas como el 
angio-CT o la arteriografía en el caso de sospecha de un fracaso hemodinámico.
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Dada la edad avanzada, la elevada morbilidad y la movilidad reducida de muchos de los
pacientes con isquemia crítica de las extremidades, la optimización de dichos protocolos,
así como la atención ambulatoria de estos pacientes, es fundamental para mantener su 
calidad de vida. A pesar de la importancia del seguimiento de la cirugía de revascularización
arterial, existe una falta de consenso en la literatura en cuanto a su eficacia, en la forma
en la que debe llevarse a cabo así como en su duración. 
La creciente carga asistencial y económica producida por el envejecimiento de la población
y el aumento de la incidencia de las enfermedades crónicas constituye un poderoso 
incentivo para desarrollar nuevas estrategias para el cuidado de estos pacientes, 
produciéndose un aumento del interés en la última década en la investigación de sistemas
portátiles de medición de distintos parámetros fisiológicos. 
El desarrollo tecnológico ha dado lugar al creciente interés en la investigación de nuevos
biosensores cuyo objetivo es simplificar los métodos diagnósticos actuales y por lo tanto
mejorar la asistencia médica, ya que mejora la calidad de vida de los pacientes y permite
la atención ambulatoria de numerosas patologías, evitando hospitalizaciones innecesarias. 
Los sensores magnéticos se encuentran a la cabeza del desarrollo tecnológico experimen-
tado en este campo en las ultimas décadas, ofreciendo numerosas ventajas debido a su
elevada sensibilidad, pequeño tamaño, sistemas sin necesidad de una fuente externa de
energía y conexiones inalámbricas. La utilización de tecnologías WSN (Wireless Sensors
Networks) ofrece la posibilidad de desarrollar sensores biomédicos implantables que 
permitan realizar la monitorización y seguimiento de ciertos parámetros fisiológicos con
medidas precisas y hasta ahora impensables. 
OBJETIVOS
Los principales objetivos de la presente investigación son: 




2) Demostrar la aplicabilidad del microhilo como elemento sensor inalámbrico en el
diagnóstico de estenosis arteriales y en una anastomosis de PTFE.
3) Desarrollar un dispositivo inalámbrico para el seguimiento de procedimientos en 
cirugía vascular mediante telemetría. 
HIPÓTESIS
Las pruebas no invasivas de diagnóstico vascular actuales se basan en la medición de la
presión sanguínea en los MMII. Debido a que la diferencia de presiones es la fuerza
motriz del flujo sanguíneo, una disminución de la presión se correlaciona con una 
disminución del flujo sanguíneo y por lo tanto es una medida fiable en la mayoría de los
casos. Una estenosis provoca una disminución del flujo sanguíneo que provoca un 
aplanamiento de la onda de flujo y una caída de la presión sanguínea distal a la misma. 
Debido a las características electromagnéticas únicas del microhilo amorfo magnetoelástico,
los cambios en la presión de un fluido provocarán una variación de la tensión mecánica
sobre el sensor, lo que supondrá una variación de su imanación y de la onda emitida que
será detectable de forma inalámbrica a través de una antena receptora. De igual modo,
será capaz de detectar los cambios de presión producidos por una estenosis en un injerto
vascular. Utilizando esta tecnología, se podrá desarrollar un sistema inalámbrico para el
seguimiento de procedimientos en cirugía vascular. 
MATERIAL Y MÉTODO
1. Elemento sensor
Un microhilo magnético es un filamento con estructura amorfa cuyo núcleo se compone
de una aleación de metales, los más frecuentes son el hierro y el cobalto, recubierto de
pyrex que es un aislante fabricado mediante una técnica de enfriamiento ultrarrápido que
permite obtener microhilos con un diámetro máximo de 100 micras. 
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Los microhilos magnetoelásticos amorfos reúnen dos características únicas que le 
convierten en un excelente elemento sensor. Por un lado, su elevada magnetostricción
junto a su baja anisotropía hacen que sea extremadamente sensible a pequeños cambios
en la tensión mecánica y que esos cambios se traduzcan en cambios en su imanación al
ser sometido a un campo magnético externo.
El sensor diseñado consiste en un anillo de microhilo bobinando 30 cm de microhilo
magnetoelástico (referencia de patente ES2524733). El objetivo del sensor es monitorizar
de forma no invasiva las variaciones de tensión mecánica consecuencia de las variaciones
de presión que se producen en la arteria/prótesis. 
2. Montaje experimental
El sensor es sometido simultáneamente a un campo magnético periódico de baja frecuencia
(0,1 Hz) (campo magnético BIAS) generado por unas bobinas Helmholtz y a una onda
electromagnética de alta frecuencia (1.29GHz) procedente de una antena emisora. El
campo magnético BIAS permite la modulación de la onda emitida por el microhilo a
través de su imanación y desimanación. Las variaciones de tensión mecánica sobre el ele-
mento sensor, supondrán una variación de la onda emitida detectable mediante una
segunda antena receptora. 
Dicho modelo se incluyó en un circuito con flujo pulsátil conectado a un sistema de 
asistencia ventricular (Abiomed/AB5000®). El fluido es una disolución al 0,33% de 
agar-agar para obtener un coeficiente de viscosidad similar al de la sangre a 37ºC (0,04
poise). Para poder registrar en cada instante la presión real del fluido se conectaron dos
sistemas de medición invasiva de presión tanto distal como proximalmente al elemento
sensor. De esta forma se calculó el índice de presión del fluido como cociente entre
ambos valores.
3. Mediciones realizadas
La investigación se dividió en 3 apartados con objetivos claramente diferenciados. Cada
registro de la onda emitida por el dispositivo tuvo una duración de 2 segundos.
RESUMEN/SUMMARY
21
3.1. Cuantificar la presión del fluido en prótesis y arteria bovina: se realizaron 128
mediciones en PTFE y 96 en arteria bovina para cuantificar la presión del fluido mediante
el dispositivo inalámbrico y comparar la señal registrada con la presión real del fluido 
detectada mediante el sistema de medición invasivo. 
3.2. Localización y grado de estenosis en prótesis y arteria bovina: se realizaron 32
registros sin estenosis que fueron utilizados como grupo control. Posteriormente, se 
simularon 128 estenosis mediante una pinza que fueron  divididas en 4 grupos en función
del índice de presión y de su localización, pudiendo situarse en posición previa al elemento
sensor o posterior al mismo.
3.3. Localización y grado de estenosis en una anastomosis LT con PTFE: El microhilo
se implantó proximal a la anastomosis (grupo A) o distal a la misma (grupo B). Se
realizaron 32 registros sin estenosis que fueron utilizados como grupo control. Posterior-
mente, se realizaron 96 registros en cada grupo, simulando estenosis del injerto, de la
anastomosis y distal a la misma mediante una pinza. 
4. Análisis de frecuencias:
Para el análisis de la información obtenida se utilizó el programa informático Wolfram
Alpha Mathematica®, realizando las transformadas de Fourier de las ondas obtenidas con
el microhilo.
5. Análisis estadístico: 
Se empleó el test de correlación de Pearson para estudiar la asociación entre las variables
independientes y las variables de respuesta cuantitativas. Se calcularon curvas COR para
determinar los puntos de máxima sensibilidad y especificidad en las variables cuantitativas
dependientes que predecían la presencia de estenosis en el modelo experimental. Para
todas las pruebas se aceptó un valor de significación del 5%. El procesamiento y análisis




1. Cuantificar la presión del fluido en prótesis y arteria bovina:
La presión mínima registrada en PTFE fue 45 mmHg y la máxima 205 mmHg, con una
presión media de 120 mmHg (DE 27,3). En arteria bovina, la presión mínima registrada
fue 70 mmHg y la máxima 220 mmHg, con una presión media de 143 mmHg (DE 32,6).
Se registraron las señales emitidas por el sensor, evidenciando que el aumento de la
presión del fluido produce un aumento de la amplitud de la señal del microhilo. Tras el
análisis de frecuencias se observó un aumento de la potencia de la señal del MH a medida
que aumenta la presión del fluido tanto en PTFE como en arteria bovina.
Se obtuvo un índice de correlación de Pearson de 0,941 (p < 0,001) entre la presión
invasiva del fluido y la potencia de la señal emitida por el microhilo magnetoelástico en
PTFE y un índice de 0,945 (p < 0,001) en arteria bovina. 
2. Localización y cuantificación del grado de estenosis en arteria bovina:
Las presión media del grupo control fue 56 mmHg (DE 0,1). Posteriormente se efectuaron
128 mediciones divididas en 4 grupos de 32 mediciones cada uno. Dichos grupos fueron
clasificados en función del grado de estenosis así como de la localización de la misma.
Se registraron las ondas emitidas por el dispositivo inalámbrico y se pudo apreciar como
las estenosis situadas previas al microhilo amortiguan su señal mientras que aquellas 
situadas posteriores al microhilo producen un aumento de la amplitud del mismo. La 
variación de la señal es más acentuada cuanto mayor es el grado de la estenosis. Esto se
tradujo en una disminución de la potencia de la señal del MH en el caso de las estenosis
previas al sensor y en un aumento de dicha potencia al situar la estenosis distal al mismo. 
Se obtuvo un punto de corte de 0,005 UA de potencia de la señal con una sensibilidad y
especificidad del 100% en el diagnóstico de estenosis severas proximales al sensor. Para
diferenciar las estenosis severas distales al sensor, un punto de corte de 0,1173 UA de po-
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tencia de BIAS así como una potencia del MH de 0,0779 UA, obtuvieron una sensibilidad
y especificidad del 100%.
3. Localización y cuantificación del grado de estenosis en una anastomosis L-T con
PTFE:
La presión media del grupo control en ambos grupos fue 155 mmHg (DE 0,1). Se
realizaron 96 registros en ambos grupos en los que se produjo una estenosis que se
clasificó según su localización (estenosis del injerto, anastomosis o distal a la anastomosis).
No existieron diferencias significativas en el grado de las estenosis producidas cuantificadas
según el índice de presión.
Se registraron las ondas correspondientes a los distintos grupos observando grandes simi-
litudes morfológicas en las ondas correspondientes al mismo tipo de estenosis entre ambos
grupos.
Tras el análisis de frecuencias se evidenció que tanto la potencia de las ondas emitidas
por el MH como la potencia del BIAS aumentan en las estenosis producidas distales al
sensor en ambos grupos. Por otro lado, dichas potencias disminuyen en el caso de las 
estenosis producidas proximales al sensor.
El análisis estadístico demostró que la posición del MH inmediatamente distal a la 
anastomosis (grupo B) fue capaz de discriminar mejor los distintos tipos de estenosis
frente al grupo control así como entre ellas con un elevado poder estadístico.
Un valor de potencia de la señal de MH mayor de 0,0794 UA fue capaz de diagnosticar
las estenosis distales frente al grupo control con una sensibilidad del 85% y una especifi-
cidad del 91% (AUC 0,88; IC 95% 0,79-0,98). El punto de corte de 0,0436 UA de
potencia de BIAS, obtuvo una sensibilidad y especificidad del 97% y 85% respectivamente
(AUC 0,98; IC 95% 0,97-1) para diferenciar las estenosis del injerto frente al grupo
control. Por último, un valor de potencia de BIAS menor de 0,0531 UA, obtuvo una 
sensibilidad del 94% y una especificidad del 85% para clasificar las estenosis de la anas-




Se ha invertido mucho esfuerzo en el desarrollo de dispositivos portátiles e inalámbricos
en los últimos años debido a los beneficios que ofrecen desde un punto de vista no sólo
costo-efectivo, sino también para el paciente, ya que permiten una mayor autonomía, así
como mejorar el registro de los datos fisiológicos para el diagnóstico o seguimiento de
una patología. Según estudios recientes, los programas actuales de monitorización domi-
ciliaria de las enfermedades crónicas ofrecen datos precisos y fiables con mínimos pro-
blemas técnicos. Además, influyen en la actitud del paciente, aumentando su compromiso
en el control de la enfermedad lo que potencialmente mejoraría sus condiciones médicas.
El desarrollo de tecnología inalámbrica para aplicaciones médicas ha permitido iniciar la
investigación hacia una nueva forma de asistencia sanitaria más eficiente. Sin embargo,
el diseño de sensores es una tarea de una elevada complejidad que requiere un amplio 
conocimiento de la enfermedad y su efecto sobre los parámetros fisiológicos así como de
las limitaciones en cuanto al registro y transmisión de los datos.
En la presente investigación se ha desarrollado un método inalámbrico in vitro capaz de
detectar, localizar y cuantificar estenosis en el seguimiento postoperatorio de reconstruc-
ciones vasculares con un elevado poder estadístico. No obstante, los resultados obtenidos
deberán ser validados en futuras investigaciones en modelos animales.
A pesar de la elevada sensibilidad y especificidad del eco-doppler en el seguimiento de
los injertos venosos, existe información contradictoria en cuanto al beneficio en términos
de coste-efectividad y de salvación de la extremidad. Además, el seguimiento mediante
eco-doppler no ha demostrado aumentar la permeabilidad de los injertos protésicos ni de
las técnicas endovasculares, por lo que en base a los resultados obtenidos en este estudio
y a la eficiencia demostrada de los nuevos métodos inalámbricos de asistencia clínica, la
creación de un nuevo protocolo de seguimiento de los procedimientos en cirugía vascular
basado en la tecnología WBAN, podría ser de interés en el futuro.
El desarrollo de nuevos métodos de seguimiento inalámbricos ofrece numerosas ventajas.
En primer lugar, permite evaluar la presión en un punto exacto con una elevada sensibilidad
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y especificidad. Además, elimina el factor explorador-dependiente, es decir, al tratarse de
una prueba inalámbrica y no invasiva se puede realizar de forma ambulatoria sin necesidad
de personal especializado e incluso podría realizarse desde el domicilio del paciente, lo
cual podría modificar la asistencia postoperatoria a los pacientes intervenidos en el 
futuro.
CONCLUSIONES
El microhilo magnetoelástico ha demostrado una excelente correlación estadística entre
la presión de un fluido y la potencia de la señal emitida por el dispositivo tanto en PTFE
como en arteria bovina. Además, es capaz de detectar, localizar y cuantificar el grado de
estenosis en arteria bovina, así como en una anastomosis latero-terminal con una elevada
potencia estadística. 
Por primera vez se ha desarrollado un sensor inalámbrico in vitro para el seguimiento
postoperatorio de los procedimientos en cirugía vascular. No obstante, los resultados 
obtenidos deberán ser validados en futuras investigaciones en modelos animales. El 
desarrollo tecnológico obtenido, permite la posibilidad de desarrollar nuevas formas de
seguimiento mediante telemetría de los procedimientos en cirugía vascular con numerosas




DEVELOPMENT OF A TELEMETRIC SYSTEM FOR POSTOPER-
ATIVE FOLLOW-UP OF VASCULAR SURGERY PROCEDURES: IN
VITRO MODEL
INTRODUCTION
Peripheral arterial disease (PAD) or chronic ischemia of the inferior limbs is a range of
signs and symptoms which are produced as a consequence of the progressive decrease of
blood flow in the inferior limbs. 
It is estimated that the prevalence of this pathology with regard to the Spanish population
is between 4.5% to 8.5%, which means from between one and a half million to three
million people are affected in our environment. The clinical manifestations of chronic 
ischemia of the inferior limbs are produced as a result of differing grades of muscular 
ischemia, ranging from asymptomatic disease to intermittent claudication or rest pain
with the appearance of trophic lesions.  Approximately between 50-90% of patients with
critical ischemia will undergo a revascularization procedure either by means of conventional
surgery or endovascular techniques.
Failure of surgical procedures, both open and endovascular, continues to be a challenge
in the present-day clinical practice of the vascular surgeon and is associated to an elevated
morbimortality rate, meaning that an exhaustive follow-up control is key to maintaining
long term permeability in these procedures thus avoiding the amputation of the limb. 
At present, follow-up programmes involve a thorough physical examination, the carrying
out of non-invasive tests (ankle-brachial index, pressure-volume curves, photoplethys-
mography and eco-doppler), and finally the carrying out of tests such as the angio-CT or
arteriograph when hemodynamic failure is suspected.         
In view of the advanced age, high morbidity and reduced mobility of many of the patients
with critical ischemia of the limbs, optimizing the fore-mentioned protocols, as well as
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offering out-patient attention to these patients is fundamental to maintaining their quality
of life. In spite of the importance of the follow-up procedure after arterial revascularization
surgery, there is a lack of consensus in the relevant literature with regard to its efficiency,
how it should be carried out and for how long. 
The growing number of patients needing care as a result of the ageing of the population,
and its subsequent economic impact, coupled with an increase in the incidence of chronic
diseases, constitutes a powerful incentive to develop new strategies for the care of these
patients, which has given rise to an increased interest over the last decade in investigating
portable systems for the measurement of various physiological parameters.
Technological development has spurred the growing interest in the investigation of new
biosensors aimed at simplifying present day diagnostic methods, and thereby improve
medical care, in that it improves the quality of life of the patients and allows for 
out-patient treatment for a number of pathologies, avoiding unnecessary hospital admis-
sions.  
Magnetic sensors are at the head of the technological development experienced  in this
field over the last decades, offering numerous advantages due to their elevated sensitivity,
reduced size, systems without the need for an external source of energy and wireless 
connections. The use of WSN technologies (Wireless Sensors Networks) offers the 
possibility of developing implantable biomedical sensors allowing for the monitorisation
and follow-up of certain physiological parameters with precise and up until now unthinkable
measurements. 
OBJECTIVES
The main objectives of this investigation are: 




2) To demonstrate the applicability of the microwire as a wireless sensor device in the
diagnosis of arterial stenoses and of anastomosis of PTFE.
3) To develop a wireless device for the follow-up of vascular surgery procedures by
telemetric means. 
HYPOTHESIS
Present day non-invasive tests for vascular diagnosis are based on the measurement of
blood pressure in the inferior limbs. Due to the fact that the difference in pressures is the
motive force of the blood flow, a decrease in the pressure can be correlated to a decrease
of the blood flow and is therefore a reliable measurement in the majority of cases. A
stenosis causes a decrease of the blood flow which produces a flattening of the flow
waveform and a fall in the distal blood pressure to it. 
Due to the unique electromagnetic characteristics of the amorphous magnetoelastic 
microwire, the changes in the pressure of a fluid will provoke a variation of the mechanical
pressure on the sensor, which will cause a variation of its magnetization and of the wave
being emitted which will be detectable wirelessly via a receptor antenna. In the same
way, it will be capable of detecting changes in pressure produced by a stenosis in a
vascular graft. Using this technology, a wireless system can be developed for following-
up vascular surgery procedures.   
MATERIAL AND METHOD
1. Sensor element
A magnetic microwire is a filament with an amorphous structure, whose nucleus is 
composed of an alloy of metals, the most frequent being iron and cobalt, with a pyrex
covering as insulant, manufactured by means of an ultraquick cooling process resulting
in microwires with a maximum diameter of 100 micras.
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Amorphous magnetoelastic microwires possess two unique characteristics which convert
them into an excellent sensor element. On the one hand, their high magnetostriction
together with their low anisotropy makes them extremely sensitive to small changes in
mechanical pressure, and that such changes be translated into changes in their magnetization
when submitted to an external magnetic field.
The designed sensor consists of a ring of microwire bobinating 30 cm. of magnetoelastic
microwire (patent reference ES2524733). The objective of the sensor is to monitor in a
non-invasive way the variations of mechanical pressure resulting from the variations in
pressure produced in the artery/prosthesis.   
2. Experimental mechanism
The sensor is submitted simultaneously to a low frequency periodic magnetic field (0.1
Hz) (BIAS magnetic field) generated by Helmholtz coils and a high frequency electro-
magnetic wave (1.29GHz) proceeding from an emissory antenna. The BIAS magnetic
field allows for the modulation of the wave emitted by the microwire by means of its 
becoming magnetized and unmagnetised. The variations in mechanical pressure on the
sensor element will signify a variation in the wave being emitted which is detected by a
second receptor antenna.  
The fore-mentioned model was included in a circuit with a pulsatile flow connected to a
ventricular assist device (Abiomed/AB5000®). The fluid is a 0.33% dissolution of agar-
agar to obtain a viscosity coefficient similar to that of blood at 37ºC (0.04 poise). In order
to register at each moment the real pressure of the fluid, two systems of invasive 
measurement of the pressure were connected, both distal and proximally to the sensor 
device. In this way, the pressure index of the fluid could be calculated as the quotient 
between both values.
3. Measurements carried out
The investigation was divided into 3 parts, with clearly differentiated objectives. Each
register of the wave emitted by the device lasted for 2 seconds.
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3.1. To quantify the pressure of the fluid in the prosthesis and bovine artery: 128
measurements in PTFE and 96 in the bovine artery were made to quantify the pressure of
the fluid using the wireless  device and to compare the registered signal with the real
pressure of the fluid detected by the traditional invasive measuring system. 
3.2. Localization and degree of stenosis in the prosthesis and bovine artery: 32
registers without stenosis were made as a control group. Subsequently 128 stenoses were
simulated by means of a clip, which were then divided into 4 groups depending on the
pressure index and their localization, which could be situated either in a prior position to
the device, or a posterior position to the same. 
3.3. Localization and degree of stenosis in a LT with PTFE anastomosis: The microwire
was implanted proximally to the anastomosis (group A) or distal to the same (group B).
32 registers without stenosis were made to serve as a control group. Subsequently, 96
registers in each group were made, simulating stenosis of the graft, of the anastomosis,
and distal to the same by means of a clip.  
4. Analysis of frequencies:
In order to analyse the information obtained, the  Wolfram Alpha Mathematica® computer
programme was used, applying the Fourier analysis of the waves obtained with the 
microwire. 
5. Statistical analysis: 
The Pearson correlation test was used to study the association between the independent
variables and the quantitative variables of response. ROC curves were calculated to 
determine the points of maximum sensibility and specificity in the dependent quantitative
variables, which predicted the presence of stenosis in the experimental mechanism. For
all tests, a value of significance of 5% was accepted. Processing and analysis of the data




1. To quantify the pressure of the fluid in the prostheis and bovine artery:
The minimum pressure registered in PTFE was 45 mmHg and the maximum 205 mmHg,
with an average pressure of 120 mmHg (DE 27.3). In bovine artery, the minimum pressure
registered was 70 mmHg and the maximum 220 mmHg, with an average pressure of 143
mmHg (DE 32.6).
The signals emitted by the sensor were registered, it becoming evident that the increase
of the pressure of the fluid produces an increase of the amplitude of the signal of the 
microwire. After the analysis of the frequencies, an increase in the potency of the signal
of the MH was observed in proportion to the increase of the pressure of the fluid, both in
PTFE and bovine artery.  
A Pearson correlation index of 0.941 (p < 0,001) was obtained between the invasive 
pressure of the fluid and the potency of the signal emitted by the magnetoeslastic microwire
in PTFE and of 0.945 (p < 0,001) in bovine artery. 
2. Localization and quantification of the degree of stenosis in bovine artery:
The average pressure of the control group was 56 mmHg (DE 0.1). Subsequently 128
measurements were made, divided into 4 groups of 32 measurements per group. These
groups were classified according to the degree of stenosis as well as its localization. 
The waves emitted by the wireless device were registered, and it could be noted how the
stenoses situated prior to the microwave dampened their signal, whilst those situated 
posterior to the microwire produced an increase in their amplitude. The variation of the
signal becomes more accentuated the greater the degree of stenosis. This translated into a
decrease of the potency of the signal of the MH in the case of the stenoses prior to the
sensor and in an increase of the mentioned potency for  stenoses distal to the same.  
A  cut point was obtained of 0.005 UA of potency of the signal with a sensibility and
specificity of 100% in the diagnosis of severe stenoses proximal to the sensor. To differ-
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entiate the severe stenosis distal to the sensor, a cut point of 0.1173 UA of potency of
BIAS, as well as a potency of the MH of 0.0779 UA, obtained a sensibility and specificity
of 100%.
3. Localization and quantification of the degree of stenosis in an L-T anastomosis
with PTFE:
The average pressure of the control group in both groups was 155 mmHg (DE 0.1). 96
registers were performed in both groups where a stenosis was produced, which was 
classified depending on its localization (stenosis of the graft, anastomosis or distal to the
anastomosis). No significant differences existed in the degree of the resulting stenoses
quantified according to the pressure index.  
The waves corresponding to the different groups were registered, observing important
morphological similarities in the waves corresponding to the same type of stenosis between
both groups. 
After the analysis of the frequencies, it became evident that both the potency of the waves
emitted by the MH as well as the potency of the BIAS increase in stenoses produced
distally to the sensor in both groups. On the other hand, the potencies diminish in the case
of stenoses produced proximal to the sensor. 
The statistical analysis demonstrated that the position of the MH immediately distal to
the anastomosis (group B) was capable of better discriminating the different types of
stenosis as opposed to the control group, likewise between them with high statistical
power.
A potency value of the signal of the MH greater than 0.0794 UA was capable of diagnosing
distal stenosis against the control group, with a sensibility of 85% and a specificity of
91% (AUC 88; IC 95% 0.79-0.98). The cut point of 0.0436 UA of potency of BIAS, ob-
tained a sensibility and specificity of 97% and 85% respectively (AUC 98; IC 95% 0.97-1)
to differentiate the graft stenosis against the control group. Finally, a potency value of
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BIAS below 0.0531 UA obtained a sensibility of 94% and a specificity of 85% to classify
the stensoses of the anastomosis against the control group (AUC 93; IC 95% 0.86-0.99).
DISCUSSION
Great effort has been put into the development of portable and wireless devices during 
recent years, due to the benefits they offer not only from a cost efficiency point of view,
but also for the patient, as they allow for greater autonomy and help to improve the
control of the physiological data for diagnosis and subsequent follow-up of a given 
pa tho logy. According to recent studies, present-day programmes for home monitorization
of chronic illnesses offer precise and reliable data, with minimum technical problems.
Moreover, they contribute in a positive way to the attitude of the patient, increasing their
involvement in the control of their illness, which could potentially improve their medical
condition.
The development of wireless technology for medical purposes has opened the way for in-
vestigation towards a new, more efficient, form of medical care. However, the design of
sensors is a highly complex task requiring a vast knowledge of the disease and its effect
on the relevant physiological parameters, together with an awareness of the limits with
regard to registration and transmission of the data. 
With this investigation, a wireless in vitro device has been developed, capable of detecting,
localizing and quantifying stenoses during the post-operative follow-up of vascular 
reconstructions, with a high statistical power. Nevertheless, the results which have been
obtained must be validated in future investigations in animal models. 
In spite of the high sensibility and specificity of the eco-doppler in the follow-up of
venous grafts, contradictory information exists as to the benefit in cost efficiency terms
and salvation of the limb. Moreover, eco-doppler follow-up has not demonstrated that it
can increase the permeability of the prosthetic grafts, nor of the endovascular techniques,
meaning that in view of the results obtained in this study and to the efficiency shown by
the new wireless methods of clinical care, the creation of a new protocol for the follow-
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up of vascular surgery procedures based on WBAN technology, could be of interest in the
future. 
CONCLUSIONS
The magnetoelastic microwire has shown an excellent statistical correlation between the
pressure of a fluid and the potency of the signal emitted by the device, both in PTFE as
well as in bovine artery. Moreover, it is capable of detecting, localizing and quantifying
the degree of stenosis in bovine artery, as well as in a latero-terminal anastomosis, with a
high statistical potency.  
For the first time, a wireless in vitro sensor has been developed for the post-operative 
follow-up of vascular surgery procedures. Nevertheless, the results obtained must be 
validated in future investigations in animal models. The technological development
achieved, allows for the possibility of developing new telemetric forms of following up






A pesar del progreso que han experimentado tanto las técnicas diagnósticas preoperatorias
como las distintas técnicas quirúrgicas empleadas en nuestra especialidad, el seguimiento
de los procedimientos en cirugía vascular ha demostrado ser crucial para asegurar una
buena permeabilidad a largo plazo y una reducción de la morbimortalidad de nuestros 
pacientes. En este sentido, los avances científicos en otras áreas de la investigación han 
permitido desarrollar nuevos materiales y técnicas con una innumerable posibilidad de
aplicaciones que aún están por descubrir. 
Aunque las técnicas quirúrgicas utilizadas en cirugía vascular se aplican habitualmente a
pacientes con patología isquémica de los miembros inferiores, patología aneurismática o
pacientes que han sufrido un traumatismo arterial, este capítulo se centra en la patología
oclusiva de los miembros inferiores debido a su alta prevalencia y a la especial importancia
de un seguimiento estricto para mejorar la permeabilidad de estos procedimientos. 
1. ISQUEMIA CRÓNICA DE MIEMBROS INFERIORES
1.1 Definición, prevalencia y pronóstico
La enfermedad arterial periférica (EAP) o isquemia crónica de los miembros inferiores,
es el conjunto de signos y síntomas que se producen como consecuencia de la dismi-
nución progresiva del flujo sanguíneo en las extremidades inferiores(1). 
Establecer la prevalencia de esta patología ha sido el objetivo de numerosos estudios
en las últimas décadas. Se han encontrado resultados dispares debido a las diferencias
en la metodología de dichos estudios que varía entre el 3 y el 18%, lo que supone
más de 27 millones de personas afectadas en todo el mundo. Muchos investigadores
se han basado en la presencia de síntomas o en la exploración de los pulsos periféricos,
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mientras que otros han utilizado los datos recogidos de los pacientes remitidos a las
unidades vasculares(2-5). 
La mejor manera de evaluar el porcentaje de pacientes con enfermedad arterial
oclusiva crónica de miembros inferiores es registrar el índice tobillo-brazo (ITB) y
correlacionarlo con los factores de riesgo cardiovascular del paciente(6).
En un estudio estadounidense en el que se incluyeron a 9000 pacientes por encima
de los 40 años, la prevalencia de esta patología fue del 4,3% (IC 95%, 3,1-5,5%) 
alcanzando el 14,5% en mayores de 70 años.  La edad, hipertensión arterial, diabetes
mellitus, hipercolesterolemia y el hábito tabáquico fueron factores de riesgo inde-
pendientes para desarrollar esta patología(7). 
En España, en un estudio sobre la población general mayor de 64 años atendida en
Atención Primaria, se obtuvo una prevalencia de enfermedad arterial periférica del
24,5% basado en un ITB <0,9(8). Según la Guía española de consenso en enfermedad
arterial periférica, la prevalencia de esta patología en la población española se 
encuentra entre el 4,5-8,5% lo que supone entre un millón y medio y tres millones de
personas afectadas en nuestro medio(9).  
En cuanto a la incidencia de esta patología, se estiman entre 500 y 1.000 casos
nuevos cada año por millón de habitantes en una población europea o norteameri-
cana(7).
Las manifestaciones clínicas de la isquemia crónica de miembros inferiores se 
producen debido a distintos grados de isquemia muscular que van desde la enfermedad
asintomática hasta la claudicación intermitente o el dolor de reposo con aparición de
lesiones tróficas(1).
La mayoría de los pacientes con EAP tienen una capacidad limitada de ejercicio lo
que produce una reducción de la función física y de la calidad de vida. El síntoma
clásico es la claudicación intermitente, que es un dolor muscular producido por el
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ejercicio que se alivia con el reposo como consecuencia de la limitación al flujo 
sanguíneo en la extremidad afectada. Esto ocurre hasta en un 30% de todos los 
pacientes con enfermedad arterial pe ri férica.
La isquemia crítica se refiere a un estadio avanzado de la EAP en la que se incluyen
pacientes con dolor isquémico en reposo o con lesiones tróficas (Figura 1).
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Figura 1. Clasificación de Fontaine y Rutherford
La historia natural de los pacientes que presentan estadios más avanzados de esta en-
fermedad con dolor de reposo y/o lesiones tróficas (isquemia crítica de miembros 
inferiores) es más severa con un riesgo elevado de amputación de la extremidad y
muerte. Estos pacientes tienen una forma más agresiva de arteriopatía periférica con
lesiones multisegmentarias. 
Se estima que un 25% de los pacientes claudicantes empeorará en términos de estadio
clínico. El deterioro funcional de estos pacientes está relacionado fundamentalmente
con los valores basales del ITB. El 9% de los pacientes con una presión sanguínea en
el tobillo entre 40-60 mmHg o un ITB <0,5 progresarán a isquemia crítica en el
primer año tras el diagnóstico(10).
Fontaine
Estadio    Clínica
I Asintomático
IIa Claudicación No Invalidante
IIb Claudicación  Invalidante
III Dolor de reposo
IV Lesiones tróficas
Rutherford
Grado Estadio        Clínica
0 0 Asintomático
I 1 Claudicación Leve
I 2 Claudicación Moderada
I 3 Claudicación Severa
II 4 Dolor de reposo
III 5 Pérdida de tejido menor
III 6 Pérdida de tejido mayor




Figura 2. Evolución de los pacientes con isquemia critica de miembros inferiores
La presencia de isquemia de los miembros inferiores (ITB <0,9) es también un fuerte
marcador de la presencia de la arteriopatía coronaria y de enfermedad cerebrovascular.
Estudios realizados a lo largo de la última década han demostrado que hasta un 16%
de los pacientes con un ITB patológico tienen además, patología coronaria o cere-
brovascular(12). Además, existe una fuerte correlación entre el ITB y la mortalidad.
En un estudio con 2000 claudicantes, se concluyó que un ITB <0,5 estaba relacionado
con un aumento significativo de la mortalidad en estos pacientes(11,13). 
Debido a la elevada prevalencia y morbimortalidad asociada, la identificación y el
tratamiento de estos pacientes son esenciales.
1.2 Revascularización de los Miembros Inferiores
Existen numerosas técnicas de revascularización de los miembros inferiores. Además
de las técnicas quirúrgicas convencionales, se han desarrollado técnicas endovasculares
con unos resultados prometedores y una menor morbilidad(1). 
Fuente: Dormandy JA, Murray GD. The fate of the claudicant–a prospective
study of 1969 claudicants. Eur J Vasc Surg 1991;5(2):131-3.
La localización y la morfología de la lesión deben caracterizarse antes de llevar a
cabo cualquier técnica de revascularización para determinar la intervención más
apropiada. La determinación del mejor método de revascularización para el tratamiento
de la enfermedad arterial periférica se basa en el equilibrio entre el riesgo de una 
intervención específica  y la permeabilidad a largo plazo del procedimiento. 
Las técnicas endovasculares para el tratamiento de pacientes con isquemia de las 
extremidades inferiores incluyen la angioplastia con balón y el uso de stents. Las 
opciones quirúrgicas más frecuentes, incluyen la endarterectomía y la derivación
con material autólogo o protésico. En general, los resultados de la revascularización
dependen de la extensión de la enfermedad (longitud del segmento enfermo, enfer-
medad a varios niveles), de la comorbilidad del paciente que pueda afectar a la 
permeabilidad del procedimiento (diabetes mellitus, insuficiencia renal crónica, 
tabaquismo) y del tipo de procedimiento realizado.
La permeabilidad del procedimiento puede ser primaria, primaria asistida o secundaria.
Un procedimiento presenta permeabilidad primaria cuando ha estado permeable sin
necesidad de nuevas reintervenciones. La permeabilidad asistida se refiere a un pro-
cedimiento que ha precisado una reintervención durante el seguimiento antes de que
éste se ocluya. Un procedimiento con permeabilidad secundaria se ha trombosado
durante el seguimiento pero ha sido trombectomizado y reparado satisfactoriamente.
Por lo tanto, la permeabilidad primaria refleja la durabilidad de la intervención inicial
y la permeabilidad primaria asistida refleja el impacto del seguimiento sobre la 
permeabilidad del injerto.
1.2.1 Revascularización del sector aorto-ilíaco
La derivación aortobifemoral es la cirugía de referencia en el sector 
aorto-iliaco debido a sus excelentes tasas de permeabilidad primaria a largo
plazo (14) (tabla 1), aunque la opción endovascular ofrece unos buenos resul-
tados en casos seleccionados con una menor morbimortalidad. 
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En cuanto al tratamiento endovascular mediante angioplastia y stent del sector
aorto-ilíaco, Murphy et al. publicó un metanálisis en el que se incluyeron 18
estudios con más de 2000 pacientes y en el que se encontró una tasa de perme-
abilidad primaria del 73 % a los 5 años. En torno al 20% de los casos precisó
una reintervención en algún momento del seguimiento(15).
Becker et al. encontraron una tasa de permeabilidad a los 5 años del 72% en un
análisis de 2697 casos de stenting del sector aorto-ilíaco, señalando una 
permeabilidad del 79% en el caso de los claudicantes(16).
Por lo tanto, la cuidadosa evaluación preoperatoria del estado general del 
paciente y de las características de la lesión son fundamentales a la hora de de-
cidir el tratamiento más adecuado en cada paciente.
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Tabla 1. Tasas de permeabilidad del bypass aorto-bifemoral
Fuente: de Vries S, Hunink M. Results of aortic bifurcation grafts for aortoiliac occlusive disease: a
meta-analysis. J Vasc Surg 1997;26(4):558-69.
1.2.2 Revascularización infrainguinal
La revascularización infrainguinal se realiza fundamentalmente en pacientes
con isquemia crítica y en pacientes de bajo riesgo quirúrgico con claudicación.
A lo largo de las últimas décadas, el progreso en la evaluación preoperatoria y
en la selección del paciente han mejorado las tasas de permeabilidad de los
procedimientos infrainguinales y especialmente en la revascularización de 
arterias infrapoplíteas. No obstante, aún es necesario optimizar el seguimiento,
especialmente desde el punto de vista coste-efectivo, de estos procedimien-
tos(1).
Permeabilidad 5 años Permeabilidad 10 años
Indicación Claudicantes Isquemia Crítica Claudicantes Isquemia Crítica
% (IC 95%) 91 (90-94) 87 (80-88) 86 (85-92) 81 (78-83)
El tratamiento quirúrgico de este sector incluye aquellas reconstrucciones con
injertos autólogos o de PTFE que se realizan por debajo del ligamento inguinal
y cuya anastomosis distal se realiza en la arteria poplítea o en las arterias infra-
poplíteas. 
La revascularización mediante bypass es la técnica de elección en el caso de
lesiones complejas de la arteria femoral superficial, oclusiones de la arteria
poplítea y oclusiones de los vasos distales(1). Las tasas de permeabilidad 
dependen fundamentalmente del tipo de bypass realizado (vena safena /material
protésico) y de la calidad de los vasos distales. Estudios randomizados muestran
unas tasas de permeabilidad primaria a los 5 años en torno al 75% en el caso de
las revascularizaciones fémoro-poplíteas realizadas con vena safena interna y
del 40-50% en el caso del PTFE(17-20).
En el caso de las revascularizaciones mediante un bypass con vena safena a
una arteria infrapoplítea, la tasa de permeabilidad primaria a 5 años disminuye
a un 49% y hasta un 12% si se realiza con material protésico(21). La figura 3
muestra la anastomosis distal de un bypass distal realizado con vena safena. 
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Figura 3. Detalle de un bypass fémoro-tibial posterior realizado con vena safena in situ
La revascularización endovascular es la técnica de elección en el caso de
lesiones cortas del sector fémoro-poplíteo debido a los excelentes resultados y
a la baja morbimortalidad asociada a estos procedimientos(1). La tabla 2 muestra
los resultados de la revascularización endovascular del sector fémoro-poplíteo
en términos de permeabilidad(22).
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Tabla 2. Tasas de permeabilidad del tratamiento endovascular  
del sector fémoro-poplíteo
Fuente: Muradin G, Bosch J, Stijnen T, Hunink M. Balloon dilation and stent implantation for 
treatment of femoropopliteal arterial disease: meta- analysis. Radiology 2001;221(1):137-45.
Sin embargo, según un estudio randomizado, la tasa de reestenosis a los 12
meses de las técnicas endovasculares infrainguinales alcanza el 37% por lo
que es necesario un seguimiento exhaustivo de estos procedimientos(23). El 
estadio clínico de la enfermedad (claudicación intermitente frente a la isquemia
crítica de las extremidades), la longitud de la lesión y la enfermedad distal 
asociada, son factores de riesgo establecidos para la reestenosis de estos 
procedimientos(1).
Actualmente no existe consenso en cuanto al tratamiento endovascular de 
lesiones distales y su eficacia es aún limitada. Esto se refleja en las directrices
TASC, que no delimita criterios anatómicos específicos para el tratamiento 
endovascular de este sector(1).
Permeabilidad 1 año Permeabilidad 3 años
% (rango) % (rango)
Angioplastia en estenosis 77 (78-80) 61 (55-68)
Angioplastia en oclusiones 65 (55-71) 48 (40-55)
Angioplastia + stent en estenosis 75 (73-79) 66 (64-70)
Angioplastia + stent  en oclusiones 73 (69-75) 64 (59-67)
1.3 Fracaso hemodinámico del bypass: Reestenosis
A pesar de los resultados prometedores de los procedimientos endovasculares, el
bypass venoso continúa siendo el gold-standard de la cirugía de revascularización
infrainguinal. Sin embargo, la reestenosis es un problema prevalente que está asociado
con  una disminución de la calidad de vida del paciente y un aumento del gasto sani -
tario(24). Alrededor del 30% de los injertos autólogos desarrollan lesiones que ponen
en peligro su permeabilidad, por lo que el seguimiento exhaustivo es clave para
mantener la permeabilidad a largo plazo de estos procedimientos(25).
La mayoría de las reestenosis se atribuyen a la hiperplasia intimal que se produce en
el periodo postoperatorio (de 2 a 24 meses). Este es el período de mayor actividad
biológica en la que la vena se está adaptando al entorno arterial. Como ocurre con la
arterioesclerosis, la hiperplasia intimal depende, en parte, de la respuesta de ciertas
células inflamatorias en la pared del injerto(26).
1.3.1 Oclusión precoz
Clásicamente, el fracaso del injerto venoso se ha clasificado en precoz (primeros
30 días), intermedio (1 mes-2 años) y tardío (más de 2 años). El fracaso precoz
se debe, generalmente, a un problema técnico durante la cirugía o a una inade-
cuada selección. 
Además, se han mencionado otros factores que podrían influir en la trombosis
precoz de estos injertos como es el caso de las alteraciones de la coagulación
así como el daño del endotelio venoso durante la cirugía. Estudios recientes
han demostrado que la disminución de la función endotelial venosa está 
relacionada con un aumento de la tasa de fracaso precoz de los injertos venosos
en cirugía coronaria(27). El estudio PREVENT III, que incluyó más de 1400




La reestenosis durante este periodo se debe generalmente a la hiperplasia
intimal que se produce como resultado de la migración patológica de las células
de músculo liso de la capa media a la íntima, donde sufren una modificación
de su fenotipo, pasando a una forma proliferativa y secretora que produce
grandes cantidades de matriz extracelular. En los casos más avanzados, esta
proliferación puede producir una estenosis en el injerto que puede poner en 
peligro la permeabilidad del procedimiento. Todos los injertos venosos 
desarrollan cierto grado de hiperplasia intimal durante el seguimiento, pero
aún se desconoce por qué en algunos casos evoluciona hasta producir una 
estenosis significativa(29-32). La figura 4 muestra la reestenosis de un injerto
venoso femoro-poplíteo  secundario a hiperplasia intimal.  
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Figura 4. Reestenosis de injerto venoso femoro-poplíteo debido a hiperplasia intimal
1.3.3 Fracaso tardío
El fracaso del injerto venoso a partir de los 2 años tras la cirugía es normalmente
atribuible a la progresión de la arterioesclerosis que puede comprometer el
flujo sanguíneo tanto a nivel proximal como distal e incluso puede afectar al
propio injerto venoso. Histológicamente, se trata de lesiones concéntricas que
carecen de una capa fibrosa y que tienen un alto contenido de células espumosas.
Esto implica que estas lesiones están mediadas en parte por respuestas inflama -
torias, lo que las diferencia del proceso arterioesclerótico convencional(33).
Aproximadamente, se estima que el 25% de los injertos venosos fracasan al
cabo de los 10 años tras la cirugía debido a esta causa(34).
Por lo tanto, debido a la elevada tasa de reestenosis de los injertos infrainguinales
hasta varios años después de la cirugía, es fundamental el seguimiento estricto
para el diagnostico precoz y tratamiento antes de la trombosis de estos procedi -
mientos. 
1.4 Seguimiento del injerto infrainguinal
La trombosis de los procedimientos quirúrgicos, tanto abiertos como endovasculares,
continúa siendo un desafío en la práctica clínica actual del cirujano vascular y está
asociada a una elevada tasa de morbimortalidad. Un año después del fracaso del
injerto infrainguinal, más del 50% de los pacientes precisarán la amputación de la
extremidad y del resto de los pacientes, un 25% presentarán lesiones tróficas o dolor
de reposo y más del 15% habrán fallecido(35,36).
Las causas de la trombosis del injerto son multifactoriales e incluyen datos demográ-
ficos del paciente, ciertos factores de riesgo, así como cuestiones técnicas relacionadas
con la reconstrucción arterial. Estos factores influyen en la permeabilidad del injerto
durante todo el periodo de seguimiento. Tan sólo un 4-25% de los fracasos están 
relacionadas con cuestiones técnicas(37-39) por lo que la durabilidad del injerto a largo





El objetivo de la cirugía de revascularización es proporcionar flujo sanguíneo
a las extremidades inferiores, pero la medición no invasiva del flujo sanguíneo
es más compleja que la medición de la presión sanguínea. Debido a que la 
diferencia de presiones es la fuerza motriz del flujo sanguíneo, una disminución
de la presión se correlaciona con una disminución del flujo sanguíneo y por lo
tanto es una medida fiable en la mayoría de los casos. Una estenosis provoca
una disminución del flujo sanguíneo que provoca un aplanamiento de la onda
de flujo. Cambios similares pueden apreciarse en las ondas de presión (figura 5).
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Figura 5. Morfología de Ondas de presión: Normal y patológicas. 
Strandness desarrolló en los años 60 la medición no invasiva de la presión 
sanguínea como método diagnóstico de enfermedad arterial periférica cuando
se desarrollaron los primeros sistemas doppler portátiles para la detección de
flujo sanguíneo (44). Estos dispositivos aún se utilizan, ya que proporcionan una
medición rápida, sencilla, no invasiva y de bajo coste de la presión sanguínea
y de la morfología de las ondas de flujo.
En condiciones normales la presión sistólica no disminuye entre el ventrículo
izquierdo y las arterias distales de los miembros inferiores. En presencia de
Se aprecia la pérdida del componente diastólico en estenosis de bajo grado 
y el aplanamiento de la sístole en estenosis severas
una estenosis u oclusión arterial se producirá una caída del flujo y de presión
distal a aquella. Sin embargo, la utilización de dichos valores absolutos impide
el control evolutivo de un mismo paciente por lo que es preferible la utilización
del índice tobillo-brazo (ITB), que es el cociente de la presión sistólica en el
maléolo y la presión sistólica del brazo. 
El seguimiento de los injertos infrainguinales mediante la medición del ITB es
una práctica frecuente hoy en día aunque tiene varias limitaciones. En primer
lugar precisa que las arterias distales sean compresibles, lo cual no siempre es
posible en pacientes con fases avanzadas de isquemia crónica de los miembros
inferiores, diabetes mellitus o insuficiencia renal crónica. Además, las lesiones
de los troncos distales afectan al ITB, por lo que una caída del ITB no siempre
es resultado de una estenosis del injerto. 
Entre un 36% y un 80% de las estenosis que aparecen durante el seguimiento
no son detectadas mediante esta prueba(45,46), a pesar de lo cual sigue realizándose
de forma rutinaria al ser un método diagnóstico sencillo, reproducible, no 
invasivo y coste efectivo.
1.4.2 Eco-doppler
Actualmente, la ecografía-doppler es el método de elección para el segui-
miento de los injertos infrainguinales. Numerosos estudios han demostrado
la superio ridad de esta técnica respecto a otras, ya que ofrece información no
sólo hemodinámica sino también anatómica para la localización de la estenosis(47,48).
No obstante, presenta varias limitaciones. En primer lugar, es una prueba explo-
rador-dependiente que precisa de personal cualificado para realizarla correctamente.
Además, para un diagnóstico exacto es necesario estudiar el injerto en toda su 
extensión por lo que es técnicamente difícil en pacientes reintervenidos, injertos
profundos, arterias calcificadas y en pacientes obesos. 
Uno de los puntos que genera más debate hoy en día es definir ecográficamente
un injerto con un fracaso hemodinámico así como predecir el riesgo de trombosis
a corto en función de los hallazgos ecográficos. Los parámetros utilizados más
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frecuentemente son la velocidad picosistólica, el ratio de velocidad picosistólica
(velocidad picosistólica en la estenosis/velocidad picosistólica en los centímetros
adyacentes de injerto normal) y velocidad diastólica final en el punto de máxima
estenosis. Numerosos centros también utilizan la detección de bajos flujos  
(velocidad pico <45 cm/s) y el ITB.
Existen numerosos estudios en los que se proponen distintos parámetros y 
criterios para definir ecográficamente aquel injerto con un riesgo elevado de
trombosis pero pocos trabajos que validen prospectivamente unos valores 
determinados. Según Davies et al. una velocidad picosistólica menor de 45
cm/s o mayor de 150 cm/s, así como un ratio mayor de 2 son definitorias de
fracaso hemodinámico o injerto en riesgo de trombosis(49).   
Westerbrand et al. validan una velocidad picosistólica mayor o igual a 300
cm/s junto con un ratio mayor de 3,5 como valores que indican la necesidad de
una arteriografía(50). Idu et al, señalan un ratio mayor de 3 como el valor crítico
para el diagnóstico de una estenosis significativa(51). 
El grupo de Wixon et al. proponen una clasificación para estratificar el riesgo
de trombosis de los injertos infrainguinales en función de hallazgos ecográficos
y hemodinámicos(52) tal y como se muestra en la tabla 3.
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Tabla 3. Clasificación del fracaso hemodinámico en función de criterios ecográficos. 
Fuente: Wixon CL, Mills JL, Westerband A, et al.: An economic appraisal of lower extremity
bypass graft maintenance. J Vasc Surg. 32:1-12 2000
VPS: velocidad picosistólica. R: ratio.
Sin embargo, en una serie de 46 pacientes con un ratio mayor de 3, sólo 14 se
revisaron y tan sólo 3 se ocluyeron durante el seguimiento(53). El grupo de
Bristol tampoco encontró diferencias en términos de permeabilidad en una 
cohorte de pacientes con estenosis ecográficamente significativas que no fueron
reparadas(54). Mills et al. también concluyeron que la mayor parte de las estenosis
en los injertos infrainguinales se mantenían permeables independientemente
del tratamiento recibido(55). 
Por lo tanto, es difícil establecer el impacto de una estenosis definida ecográfi-
camente en la permeabilidad de los injertos infrainguinales. Por esto aún no
existe unanimidad en cuanto a la necesidad de confirmación de los hallazgos
ecográficos con una segunda prueba diagnóstica o si el eco-doppler es suficiente
para plantear una reintervención. Treiman et al. utilizan el eco-doppler como
prueba de imagen preoperatoria sin confirmar los hallazgos con una arterio -
grafía(56) mientras que otros grupos la utilizan en casos seleccionados(57) o
incluso de forma rutinaria(58). 
1.4.3 Estrategias de seguimiento
Los programas de seguimiento actuales incluyen una revisión clínica exhaustiva
así como la realización de un ITB. A pesar de que el eco-doppler es actualmente
el mejor método diagnóstico no invasivo para detectar lesiones que pueden
poner en peligro la permeabilidad de un injerto venoso durante el seguimiento(49),
existe controversia en cuanto a su uso sistemático en el seguimiento de los 
injertos venosos infrainguinales. 
Según varios estudios observacionales, el tratamiento quirúrgico precoz de los
fracasos hemodinámicos aumenta la permeabilidad del injerto así como la tasa
de salvación de extremidad(59-63). Sin embargo, la información de los escasos
estudios randomizados es contradictoria así como las recomendaciones en las
guias clínicas actuales. 
En 1995, Lundell et al. publicaron un estudio randomizado en el que se objetivó
que el seguimiento estricto con eco-doppler era capaz de identificar aquellos
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injertos infrainguinales autólogos en riesgo, consiguiendo un aumento signifi-
cativo de la permeabilidad primaria asistida y secundaria respecto al seguimiento
clínico rutinario.  Además, encontraron que un 17% de los injertos venosos
con un fracaso hemodinámico no presentaban una caída del ITB por lo que 
hubieran pasado desapercibidos mediante un seguimiento sin eco-doppler(43).
Estos hallazgos no se confirmaron en los injertos realizados con material 
protésico, en los que el seguimiento con eco-doppler no aumentó su permeabi-
lidad respecto al seguimiento clínico(64). 
Davies et al. publicaron en 2005 un estudio prospectivo aleatorizado en el que
se dividieron según el tipo de seguimiento con o sin eco-doppler a 594 pacientes
con un injerto venoso infrainguinal. No encontraron diferencias en la permea-
bilidad ni en la tasa de amputación entre los dos grupos. El gasto fue mayor en
el grupo seguido con eco-doppler con una diferencia media de 495 £ entre los
dos grupos (IC 95% 183-807£)(65). Sin embargo, y según Mills et al., dicho 
estudio presentaba un periodo de seguimiento demasiado corto para encontrar
diferencias así como unos criterios diagnósticos inapropiados(66).
Se estima que el coste del primer año de seguimiento con eco-doppler de un
injerto infrainguinal es de 9,417 $ y que los costes a los 5 años de seguimiento
(16,318 $) se aproximan al coste de la cirugía inicial (19,331 $). Además, los
injertos seguidos mediante eco-doppler y reparados de forma precoz frente a
aquellos intervenidos una vez que se han trombosado, demostraron una mejor
permeabilidad a 1 año (93% vs 57%; p 0,01), requirieron menos amputaciones
(2% vs 33%; p 0,01) y generaron menos gasto sanitario (17,688 $ vs 45,252$;
p 0,01)(52).
Existe controversia para establecer la duración y periodicidad del seguimiento
de los injertos infrainguinales, lo cual es fundamental para conseguir una 
adecuada relación coste-beneficio. Davies et al., al igual que otros grupos, 
recomiendan focalizar el seguimiento durante el primer año postoperatorio ya
que es el periodo con mayor frecuencia de re-estenosis (31,53,54). Sin embargo,
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existe evidencia de una incidencia anual del 2-3% de lesiones de nueva aparición
durante el seguimiento(55,67), por lo que grupos como el de Leicester proponen
un seguimiento indefinido de los injertos venosos infrainguinales(68).
Según lo publicado en la guía TASC II de manejo del paciente con isquemia
crónica de miembros inferiores y apoyándose en un solo estudio(65), no está 
recomendado el seguimiento estricto con eco-doppler de la cirugía de revascu-
larización infrainguinal apoyándose en criterios coste-efectivos. Por lo tanto,
actualmente está recomendado el seguimiento mediante la exploración física y
realización del ITB cada 6 meses durante al menos 2 años con un grado de 
evi dencia científica C(1). 
En cuanto a los injertos protésicos en posición infrainguinal, varios estudios
han demostrado que el seguimiento con eco-doppler no mejora la permeabilidad
de estos injertos a largo plazo(64, 67,69).
2. FÍSICA DE LOS MATERIALES MAGNÉTICOS
2.1 Introducción histórica
Cuenta la leyenda que fue un pastor en Asia Menor quien conoció por primera vez la
existencia de unos materiales con un comportamiento singular que eran capaces de
atraer el hierro. La historia documentada se remonta a la antigua Grecia. El filósofo
griego Tales de Mileto (625 a.c), por primera vez, estudió una piedra hoy en día 
denominada magnetita. Posteriormente, durante siglos, se diseñaron numerosos 
dispositivos que aprovecharon las curiosas propiedades de la magnetita, pero fue el 
científico Shen Kuo (1031-1095) quien revolucionó la precisión de la navegación al
desarrollar un ingenioso artilugio mediante una aguja imanada: la brújula(70).
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En 1600, el médico y físico William Gilbert(71) estableció las bases del estudio siste-
mático del magnetismo, observando que las propiedades magnéticas del hierro se
perdían al calentarlo y diseñó el primer electroscopio. 
Más tarde, en el siglo XIX, fue un danés, Oersted(72), quien por primera vez demostró
que los campos eléctricos y magnéticos eran en realidad manifestaciones de un único
campo electromagnético y que los efectos producidos por los imanes se podían 
reproducir mediante campos eléctricos. Sus estudios, junto con los desarrollados por
Ampere, Ohm, Faraday y Maxwell entre otros, establecieron las bases de uno de los
campos más hermosos de la ciencia: el electromagnetismo. 
Pero sin duda, el punto de inflexión a partir del cual se ha producido el avance del
magnetismo y del conocimiento de los materiales magnéticos en los últimos años, ha
sido el desarrollo de las nuevas técnicas de fabricación de materiales. La fabricación
de láminas delgadas y multicapas, la pulverización catódica o “sputtering”, la ablación
láser o el enfriamiento ultrarrápido han permitido llegar a controlar las características
fundamentales de los materiales magnéticos como la magnetostricción y la anisotropía
y han dado lugar al gran desarrollo de los materiales magnéticos y a sus innumerables
aplicaciones bioquímicas, industriales y médicas. 
2.2 Tipos de magnetismo de los materiales
Además del magnetismo previamente mencionado presente en el hierro y otros 
elementos se observa, en la naturaleza, otro tipo de magnetismo denominado mag-
netismo débil caracterizado por ser menos intenso que el anterior y siempre inducido
por un campo externo.
En ambos casos, los responsables de las propiedades magnéticas de un material son
los electrones y más exactamente el grado de alineamiento de sus momentos magné-
ticos. Cuando este ordenamiento se produce al aplicar un campo magnético externo,
el magnetismo que se produce es magnetismo débil. Por otro lado, en el caso del
magnetismo intenso, dicho ordenamiento depende de fuerzas electrostáticas que
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surgen como consecuencia de la interacción de los electrones con los protones y
entre si.  
Fue Curie(73), quien durante el desarrollo de su tesis doctoral,  concluyó que la 
temperatura podría influir en la susceptibilidad magnética de los materiales, sentando
las bases para los estudios posteriores realizados por Van Vleck, quien desarrolló por
primera vez la teoría del magnetismo débil(74). 
El estudio de los materiales magnéticos y el profundo conocimiento de las propiedades
del magnetismo débil han permitido desarrollar en los últimos años numerosas apli-
caciones entre las que  cabe destacar a los materiales magnéticos débiles como ele-
mentos sensores. 
2.3 Fenómeno de histéresis de los materiales magnéticos
Al aplicar un campo magnético, H, a cualquier material, se induce en él una imanación
que se puede cuantificar por un vector, M, definido como el momento magnético por
unidad de volumen de dicho material. Dicha imanación inducida depende de la 
temperatura y de las características de dicho material. Todos los materiales son
capaces de imanarse en mayor o menor cuantía, siendo pequeña la imanación inducida
en la gran mayoría de los casos frente a la que se obtendría si se alineasen todos los
momentos magnéticos asociados a los átomos de dicho material. 
La susceptibilidad magnética, Χ, de un material es por tanto una característica que
nos traduce la sensibilidad de dicho material a un campo magnético externo y depende
directamente de la temperatura, tal y como concluyó Curie en su tesis doctoral(73).





La imanación, M,  y el campo magnético aplicado, H, no son proporcionales. En un




Figura 6. Curva de imanación
Figura 7. Curva de histéresis
Se puede apreciar como al principio, la imanación va aumentando lentamente al
aplicar un campo magnético externo, H, y como experimenta un crecimiento expo-
nencial hasta alcanzar una imanación de saturación, Ms.
Así, de la misma forma, si disminuimos de forma gradual el campo, H, la imanación
de dicho material magnético no descenderá por la curva expresada en la figura 6
sino que seguirá una curva distinta, como se muestra en la figura 7, siguiendo el
denomi nado fenómeno de histéresis. 
Tal y como se observa en la figura 7, si sometemos a un campo magnético H
creciente a un material, éste se imanará siguiendo la curva 1 hasta alcanzar la imana-
ción de saturación. Si luego  vamos disminuyendo el campo hasta anularlo, la muestra
seguirá la curva 2, de forma que para un campo cero, la imanación no será nula sino
que presenta un valor de imanación llamado remanencia. Si queremos anular la 
imanación debemos invertir el campo magnético hasta el valor –Hc que recibe el
nombre de campo coercitivo.
La geometría del ciclo de histéresis(75) es fundamental para poder conocer y controlar
el comportamiento de los materiales magnéticos y así desarrollar dispositivos y apli-
caciones. Esto se consigue mediante el control de la microestructura de los materiales
y de su proceso de fabricación(76). Un requisito fundamental para los materiales
blandos es tener un ciclo de histéresis estrecho mientras que para los materiales que
hemos denominado duros es precisamente lo contrario. La anchura del ciclo depende
de la anisotropía que fundamentalmente depende de la estructura del material 
magnético. 
Al fin y al cabo, el ciclo de histéresis nos traduce la facilidad con la que un material
es capaz de imanarse y desimanarse, así los ciclos estrechos son los ideales para el
desarrollo de sensores basados en materiales magnéticos que deben ser extremada-
mente sensibles a cambios en el campo magnético. 
Poder predecir la imanación que un  material obtendrá en función del campo magnético
que apliquemos y de la temperatura, es uno de los desafíos actuales para el desarrollo
y aplicación práctica del magnetismo de los materiales. 
2.4 Anisotropía magnética
A principio del siglo XX los trabajos realizados por Honda & Kaya(77) pusieron de
manifiesto que la energía precisada para imanar un material dependía no sólo de la
intensidad del campo magnético sino también de la dirección de dicho campo ya que
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comprobaron que para un material dado la imanación variaba en función de la direc-
ción del campo magnético tal y como se muestra en la figura 8.
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Figura 8. Curvas de imanación en un esférico de hierro cuando el campo se aplica según 
las direcciones 100,110 y 111 respectivamente
La anisotropía mide la energía necesaria para imanar en ciertas direcciones, es decir,
la resistencia que ofrece un material a que la imanación gire en él. Los materiales
con anisotropía elevada serán difíciles de imanar y desimanar y su ciclo de histéresis
será ancho mientras que los materiales con baja anisotropía serán fáciles de imanar y
desimanar y su ciclo de histéresis será estrecho. 
El ciclo de histéresis depende fundamentalmente de la anisotropía macroscópica que
está determinada por el número atómico de los elementos que componen un material
magnético y por otro lado depende de la estructura de dicho material (anisotropía
magnetocristalina). Por otra parte la  anisotropía de forma es un concepto descrito
por Gilbert (1958)(78) haciendo referencia al funcionamiento de la brújula ya que la
orientación de ésta es una consecuencia de la anisotropía de forma de la aguja que
tiende a imanarse en la dirección de su eje. 
Así, aunque la composición ya determina un valor de anisotropía aún queda la
variable microestructural para un control más refinado de la anisotropía y éste es el
objetivo principal de los investigadores que trabajan en el desarrollo de materiales
magnéticos óptimos para distintas aplicaciones: el control de la anisotropía. 
2.5 Magnetostricción
Tremolet(79) describió el fenómeno de magnetostricción que se basa fundamentalmente
en que la anisotropía magnética, explicada previamente, depende del estado de 
deformación del entorno de cada átomo. Por lo tanto, al deformar un material varían
las distancias y las orientaciones de los átomos por lo se modifica la anisotropía. Los
experimentos realizados por Velayos (1937)(80) demostraron la influencia de las 
tensiones sobre la susceptibilidad magnética, la anisotropía y en general sobre el
ciclo de histéresis de los elementos magnéticos (figura 9).
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Figura 9. Ciclos de histéresis de una varilla de niquel sometida a distintas compresiones (kg/mm2).
Se aprecia la enorme influencia de la compresión sobre la imanación de un material(81)
En la mayoría de los elementos la magnetostricción es positiva, lo que indica que al
aumentar ligeramente la distancia entre dos átomos aumenta en consecuencia la
imanación del material. El coeficiente de magnetostricción de un material, λ,  es por
lo tanto una característica de cada material y nos traduce la sensibilidad de ese
material a cambios de tensiones mecánicas en cuanto a variaciones de su imanación. 
En el caso de los materiales amorfos, conocidos como aquellos que no presentan
orden de largo alcance, es la anisotropía magnetoelástica la responsable de su curva
de imanación y de su ciclo de histéresis. 
El signo de la constante de magnetostricción depende de la composición del  material.
Así en el caso de los amorfos ricos en hierro la constante es positiva y para aquellos
ricos en cobalto es negativa. 
Fuente: Física de los materiales magnéticos (Antonio Hernando, Juan M. Rojo) ISBN: 84-7738-857-1
Además, el proceso de fabricación de un material influye directamente en su respuesta
magnética ya que durante dicho proceso se crean las tensiones internas que también
influyen directamente en la anisotropía magnetoelástica del material. Así, podemos
entender como además de la anisotropía de forma o geométrica explicada previamente,
existe un segundo tipo de anisotropía magnetoelástica que depende fundamentalmente
de las tensiones internas que existen en un material y que se puede controlar modifi-
cando su proceso de fabricación. En el caso de microhilos magnéticos amorfos con
cubierta aislante, aquellos con una base de hierro presentan dominios magnéticos
con dirección radial consecuencia de su magnetostricción positiva, mientras que los
compuestos de cobalto tienen los dominios orientados circularmente debido a su
magnetostricción negativa(82) (figura 10). 
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Figura 10. Sección de un microhilo con base de hierro (A) y de cobalto (B). 
Visión esquemática de la disposición de las fuerzas internas
3. MATERIALES MAGNÉTICOS COMO ELEMENTOS SENSORES
La búsqueda de aplicaciones médicas en el campo del electromagnetismo ha experimentado
un gran desarrollo en la última década. Las grandes ventajas que ofrecen los sensores
magnéticos respecto al resto de sensores ha dado lugar a la publicación de más de 200 
artículos en 2013 en los que se describen las distintas líneas de investigación que se están
llevando a cabo utilizando materiales magnéticos como elementos sensores en aplicaciones
biomédicas. 
Los materiales magnéticos blandos ocupan un lugar excepcional entre este tipo de sensores
debido a su enorme potencial tecnológico, por lo que en los últimos años se están llevando
a cabo numerosas investigaciones para desarrollar novedosos sistemas utilizando estos
materiales. 
Debido a su estructura y composición presentan varias características, como se explicará
más adelante, entre las que hay que destacar la capacidad de resonancia magnetoelástica
en presencia de un campo magnético alterno. El estudio detallado de la frecuencia y 
amplitud de dicha resonancia nos ofrece información muy valiosa del entorno del material
magnético y es el principio básico  de un sensor magnetoelástico. 
En 2007, Rivero et al. desarrollaron un sensor magnético para la detección precoz de la
degeneración de las válvulas biológicas cardiacas. Dichas válvulas ofrecen la ventaja de
no precisar anticoagulación de forma indefinida pero se ha demostrado una menor dura-
bilidad que las válvulas mecánicas ya que degeneran con el tiempo debido al stress mecá-
nico al que se ven sometidas(83). El registro de la Sociedad Española de Cirugía Cardio-
vascular, que recoge la información de 56 hospitales, contabilizó 9,269 sustituciones
anuales de válvulas cardiacas de las cuales un 35% eran biológicas(84).
El sensor magnético se basa en detectar de forma inalámbrica los movimientos de unos
fragmentos de microhilo magnetoelástico unidos a los velos de una válvula biológica tal
y como se muestra en la figura 11(85).
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Figura 11. Integración del dispositivo magnético en una válvula biológica
Fuente: Sensor Lett.2007,Vol5,No. 1
Las tensiones mecánicas producidas en el microhilo durante las fases del ciclo cardiaco
modulan una onda de alta frecuencia en el rango de las microondas emitida por una
antena y que se registra en una segunda antena. De esta forma, se detectan los movimientos
anómalos producidos por el mal funcionamiento de la válvula y que se registran como
variaciones de la señal emitida por el microhilo (figura 12)(85). 
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Figura 12. Variación de la señal emitida producida por un defecto del funcionamiento de una válvula cardiaca
Fuente: Sensor Lett.2007,Vol5,No. 1
El autor concluye que se consiguió desarrollar un sistema inalámbrico de elevada sensi-
bilidad para la detección precoz del proceso de degeneración de las válvulas biológicas.
En 2011, un grupo japonés desarrolló con éxito un sensor de actividad eléctrica miocárdica
utilizando un microhilo amorfo como elemento sensor. Se basaba en la capacidad de 
detectar el campo magnético producido por la actividad eléctrica del miocardio durante el
ciclo cardiaco de una forma totalmente inalámbrica y con una mayor sensibilidad que el
electrocardiograma para la detección de arritmias cardiacas e isquemia miocárdica(86).
De igual forma, existen varios artículos de investigación con células madre que han 
utilizado un sensor magnético amorfo para detectar el campo magnético de dichas células
y su influencia en el desarrollo y caracterización de las mismas(87-89).
Recientemente Tan et al. demostraron la capacidad de un sensor magnetoelástico para
monitorizar la presión de un fluido y  se está investigando la sensibilidad de dicho sensor
para el diagnóstico de patología biliar(90).
También se han aplicado para monitorizar el stress al que se ven sometidas las prótesis de
rodillas y así poder predecir el desgaste y la durabilidad de forma inalámbrica(91).
P. Marín et al. desarrollaron recientemente un microhilo amorfo de Fe73Si11B13Nb3,
con  un elevado factor de acoplo magnetoelástico, con el que obtuvieron unos resultados
excelentes sin necesidad de un campo magnético externo lo que facilita la integración de
este material en biosensores de pequeño tamaño y uso más sencillo(92). 
Por lo tanto, podemos apreciar como el campo de los sensores magnéticos se encuentra
en continua evolución, habiendo demostrado numerosas ventajas en  aplicaciones biomé-






Los objetivos principales del seguimiento de la cirugía de revascularización de los miem-
bros inferiores son mantener la permeabilidad de los procedimientos y la salvación de la
extremidad. Actualmente, los programas de seguimiento consisten en un examen físico
minucioso, en la realización de pruebas no invasivas (índice tobillo-brazo, curvas de 
presión-volumen, fotopletismografía y eco-doppler), y finalmente en la realización de
pruebas como el angio-CT o la arteriografía en el caso de sospecha de un fracaso hemo-
dinámico.
Dada la edad avanzada, la elevada morbilidad y la movilidad reducida de muchos de los
pacientes con isquemia crítica de las extremidades, la optimización de dichos protocolos,
así como la atención ambulatoria de estos pacientes, es fundamental para mantener su 
calidad de vida. A pesar de la importancia del seguimiento de la cirugía de revascularización
arterial, existe una falta de consenso en la literatura en cuanto a su eficacia, en la forma
en la que debe llevarse a cabo así como en su duración. 
Las pruebas no invasivas de diagnóstico vascular actuales se basan en la medición de la
presión sanguínea en los MMII. Debido a que la diferencia de presiones es la fuerza
motriz del flujo sanguíneo, una disminución de la presión se correlaciona con una dismi-
nución del flujo sanguíneo y por lo tanto es una medida fiable en la mayoría de los casos.
Una estenosis provoca una disminución del flujo sanguíneo que provoca un aplanamiento
de la onda de flujo y una caída de la presión sanguínea distal a la misma. 
Un microhilo magnético amorfo combina varias propiedades que le hacen único. En
primer lugar, presenta una elevada susceptibilidad magnética sensible a las tensiones 
mecánicas debido a su microestructura amorfa con  carácter magnetostrictivo. Además,
tiene un comportamiento especial frente a las ondas electromagnéticas debido a su diámetro
del orden de micras.  Por ello, es posible utilizar un anillo de este material como elemento
sensor de presión. Los cambios en la presión de un fluido provocarán una variación de la
tensión mecánica sobre el sensor, lo que supondrá una variación de su imanación y de la
onda emitida que será detectable de forma inalámbrica a través de una antena receptora.
De igual modo, será capaz de detectar los cambios de presión producidos por una estenosis
en un injerto vascular. Utilizando esta tecnología, se podrá desarrollar un sistema inalám-





Los principales objetivos de la presente investigación son: 
1. Estudiar la aplicabilidad de un microhilo magnetoelástico como elemento sensor in-
alámbrico de  variaciones de presión. 
2. Demostrar la aplicabilidad de un microhilo magnetoelástico como elemento sensor
inalámbrico en el diagnóstico de estenosis arteriales y en una prótesis de PTFE.
3. Demostrar la aplicabilidad de un microhilo magnetoelástico como elemento sensor
inalámbrico en el diagnóstico de estenosis en una anastomosis vascular. 






1. MICROHILO MAGNÉTICO AMORFO 
1.1 Definición
Un microhilo magnético es un filamento con microestructura amorfa cuyo núcleo se
compone de una aleación de metales, los más frecuentes son el hierro y el cobalto,
recubierto de pyrex que es un aislante fabricado mediante una técnica de enfriamiento
ultrarrápido que permite obtener microhilos con un diámetro máximo de 100 micras.
Para la realización de este estudio se ha utilizado un microhilo magnético amorfo
(Micromag 2000, S.L) compuesto por hierro, cobalto, silicio y boro.
1.2 Producción de microhilos magnéticos
Un microhilo magnético se compone de dos partes, en primer lugar, un núcleo
metálico y en segundo lugar una cubierta de pyrex. La figura 13 muestra una imagen
obtenida por microscopía electrónica de un microhilo. 
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Figura 13. Imagen de un microhilo obtenida mediante microscopio electrónico
La producción de microhilos magnéticos amorfos se realiza por el método de
Taylor(93) que fue perfeccionado posteriormente por Ulitovsky (1932)(94) y Par-
khachev (1966)(95). Se trata de una modificación de la técnica de enfriamiento
ultrarrápido a partir de la cual se obtienen microhilos metálicos con un diámetro 
inferior a 20 micras recubiertos de un vidrio aislante. 
La composición de los elementos determina las propiedades magnéticas del microhilo.
La aleación más frecuente se compone de un metal de transición (Fe, Co, Ni) que
aporta el carácter magnético y por un metaloide (B, Si, C) que favorecen la formación
del amorfo. Posteriormente, por inducción se obtiene una pastilla de aleación tras lo
cual, y tal y como se ilustra en la figura 14, tiene lugar el hilado del microhilo.
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Figura 14. Detalle del proceso de fabricación del microhilo amorfo
Figura 15. Bobina de microhilo magnetoelástico
La aleación obtenida se introduce en un tubo de pyrex y el conjunto se introduce en
el interior de un inductor conectado a un horno. La pastilla de aleación se funde
transmitiendo el calor al extremo del tubo de pyrex. Una vez fundido el pyrex se 
procede al bobinado del conjunto, tal y como se muestra en la figura 15.
Es necesario un nivel de vacío (50-200 Pa de atmósfera inerte) dentro del tubo de
pyrex para prevenir la oxidación de los metales así como el enfriamiento ultrarrápido
mediante chorro de agua para obtener el estado amorfo. La figura 16 muestra el 
proceso de fabricación explicado. 
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Figura 16. Esquema de la fabricación de microhilos magnéticos según el método de Taylor
Fuente: Encyclopedia for materials:Science and Technology. ISBN:0-08-043152-6
El éxito en la producción del microhilo depende de varios factores. La selección de
los materiales es crucial ya que debe ser del tipo “glass former” (capacidad que tiene
la aleación de hacerse amorfa). Este hecho está en relación con el tamaño de los
átomos de los elementos elegidos. Por otro lado el vidrio elegido debe tener una
temperatura de trabajo superior al punto de fusión del metal, pero por debajo de su
punto de evaporación. Además, su viscosidad debe permitir el proceso y su coeficiente
de expansión térmica debe ser ligeramente inferior al del metal. 
Como se explicó previamente, las características magnéticas del microhilo dependen
de su composición y éste se puede controlar durante su fabricación. El principal
factor que determina el diámetro y la proporción de núcleo metálico respecto a Pyrex
es la velocidad del proceso que a su vez dependen de la temperatura y del vacío 
alcanzado durante el proceso de fabricación. A mayor velocidad de fabricación, 
obtendremos menores dimensiones del microhilo magnetoelástico. Partiendo de una
pastilla de aleación de 3 gr podemos obtener hasta 3 km de microhilo con un diámetro




Figura 17. Microhilo examinado bajo microscopio electrónico
Imagen tomada de Encyclopedia for materials: Science and Technology.  ISBN:0-08-043152-6
1.3 Magnetostricción en materiales amorfos
Los materiales magnetostrictivos son aquellos que sufren una variación de su
dimensión al ser sometidos a un campo magnético. Dicha magnetostricción
puede ser positiva si se produce un aumento de la dimensión del material al
imanarlo o negativa si por el contrario reduce su dimensión al someterlo a un
campo magnético. 
En el caso de los microhilos magnetoelásticos, su comportamiento magnético
está determinado por dos factores: en primer lugar, su coeficiente de magnetos-
tricción (λ) es relativamente elevado, y además, su anisotropía es casi cero. Estas 
características les confieren un comportamiento magnético único como elemento
sensor como se explicará más adelante.  
Tal y como demostró Gorriti et al., la imanación de un microhilo magnético amorfo
magnetostrictivo puede variar notablemente al aplicarle tensión mecánica según su
dirección longitudinal(96). Se puede apreciar en la figura 18, la variación de los ciclos
de histéresis en función de la fuerza mecánica aplicada al microhilo para muestras de
composición Fe2.25Co72.75 Si10 B15. 
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Figura 18. Ciclos de histéresis de un microhilo sometido a distintas tensiones mecánicas 
(T0=0, T1= 112 ,T2 = 190, T3= 345, T4=580 MPa) 
Imagen tomada: Sensor Lett 2009, Vol 7,  No.3
1.4 Reflectividad de microhilos amorfos en el rango de las microondas
Investigaciones previas realizadas utilizando microhilos magnetostrictivos en presencia
de ondas electromagnéticas de frecuencia de 1.29 GHz dan muestra de las posibili-
dades que ofrece este material en el rango de frecuencias de microondas(96). Un 
microhilo de 20 cm de longitud se sitúa entre dos antenas helicoidales que trabajan
como emisora y receptora respectivamente. Se utiliza un analizador vectorial (ESG
Analog Signal Generator) para la emisión, recepción y análisis de la señal. Simultá-
neamente se somete a la muestra a un campo magnético alterno de frecuencia 10 Hz
y amplitud variable entre 0 y 18 Oe. A la vez se aplica tensión mecánica sobre la
muestra de valores comprendidos entre 0 y 813 MPa.  El microhilo magnético, en el
camino de la onda, actúa como modulador de la onda de alta frecuencia. Los datos
recogidos en el dominio de tiempos son funciones periódicas de frecuencia 20 Hz.
La amplitud de la modulación se determina como la diferencia entre los valores 
máximo y mínimo en un período. 
El fenómeno observado depende de la susceptibilidad magnética explicada previa-
mente ya que el nivel de modulación de la señal  depende claramente del estado de
imanación del material magnético. En la figura 19 se muestra la evolución de la
señal en el dominio de tiempos  como función de la intensidad del campo de 10 Hz. 
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Figura 19. Influencia de la intensidad del campo aplicado en el nivel de modulación 
de la señal de 1.2 GHz
Fuente: Sensor Lett 2009, Vol 7,  No.3
P. Marín describió este fenómeno mediante varios experimentos en los que demostró
que un microhilo amorfo  es capaz de absorber radiación electromagnética en el
rango de las microondas al ser sometido a un campo magnético de baja frecuencia y
que dicha capacidad de absorción depende tanto de la amplitud como de la frecuencia




a) Influencia de la amplitud del campo magnético en la absorción de ondas de 1,2GHz.
b) Influencia de la frecuencia del campo magnético en la absorción de ondas de 1,2 GHz
Fuente: Journal of Magnetism and Magnetic Materials 290-291 (2005) 1597-1600
Al aplicar un campo magnético sobre el microhilo y variar su imanación, varía por
lo tanto su capacidad de absorción de ondas de alta frecuencia. Debido al elevado
coeficiente de magnetostricción junto a la baja anisotropía de los microhilos amorfos,
como se ha explicado previamente, tensiones mecánicas mínimas producen altera-
ciones en su ciclo de histéresis que se traducen en alteraciones en la sensibilidad de
dicho microhilo a un campo magnético externo. Esto provoca que la capacidad del
microhilo de absorber ondas de alta frecuencia también varíe al aplicar tensiones
mecánicas externas tal y como se aprecia en la figura 21.
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Figura 21. Modulación de una onda de 1,2 GHz con un campo magnético externo constante para
distintas tensiones mecánicas. (T0=0, T1= 112 ,T2 = 190, T3= 345, T4=580, T5=813 MPa)
Fuente: Sensor Lett 2009, Vol 7,  No.3
Por lo tanto, la radiación electromagnética en el rango de las microondas puede ser
modulada por microhilos magnéticos amorfos cuando éstos se someten a un campo
magnético externo de baja frecuencia. Además, cambios en la tensión mecánica del
microhilo producen cambios en su anistropía lo que se traduce en variaciones de la
modulación de las ondas de alta frecuencia. De esta forma, al mantener un campo
magnético externo constante, los microhilos pueden monitorizar de manera inalám-
brica cambios en la tensión mecánica a la que son sometidos.
1.5 Física del microhilo magnético amorfo como elemento sensor
Para comprender por qué un microhilo magnético es capaz de modular un campo
electromagnético de alta frecuencia en función de la tensión a la que se le somete es
fundamental subrayar la importancia de varios conceptos. 
En primer lugar, los microhilos magnetoelásticos amorfos reúnen dos características
que le convierten en un excelente elemento sensor. Por un lado, su elevada magne-
tostricción (λ) junto a su baja anisotropía (κ) hacen que sea extremadamente sensible
a pequeños cambios en la tensión mecánica y que esos cambios se traduzcan en 
cambios en su imanación al ser sometido a un campo magnético externo. Por lo
tanto, el gradiente (λ/κ)  es relativamente elevado, lo cual es la característica funda-
mental  que sirve de base para explicar el comportamiento del microhilo magnetoe-
lástico como elemento sensor. 
Es importante comprender, como resultado de lo explicado previamente, que la 
susceptibilidad magnética (χ) del microhilo varía por lo tanto en función de dos va-
riables. En primer lugar, en función del campo magnético externo que produce
cambios en la anisotropía del microhilo. Además, la anisotropía del microhilo también
varía en función de la tensión mecánica del microhilo. Estos cambios, modulan la
imanación del microhilo lo que se ve reflejado en un cambio de su susceptibilidad
magnética.
La figura 22 muestra como la susceptibilidad del microhilo varía al modificar la
imanación, ya que se define como la derivada en un punto de la curva.
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Figura 22. Susceptibilidad (curva en rojo) definida como la derivada en un punto de la curva 
de imanación (curva en azul) de un material magnético
Según la ley de inducción electromagnética y de forma simplificada, al introducir un
hilo conductor en un campo magnético se produce en el una fuerza electromotriz que
provoca una corriente eléctrica inducida en dicho hilo. Dicha fuerza electromotriz
depende directamente de la susceptibilidad magnética del material, por lo que varia-
ciones de la susceptibilidad del microhilo producen variaciones en la fuerza electro-
motriz generada. 
Por otro lado, también es importante recordar el concepto de impedancia y la ley de
Ohm. De forma sencilla, la impedancia (Z) es similar a la resistencia de un hilo 
conductor a una corriente eléctrica. Es la medida de oposición de un conductor a una
corriente eléctrica al aplicar una diferencia de potencial. Se expresa según la Ley de
Ohm como el cociente entre la tensión (diferencia de potencial, V) y la intensidad de
la corriente eléctrica (I). 
Z = V / I
De esta forma, es fácil comprender como una variación de la impedancia de un 
material puede dar lugar a cambios en la corriente eléctrica.
Por último y basándonos en la ley de Biot-Savart, una corriente eléctrica a través de
un hilo conductor provocará un campo magnético (B) a su alrededor que depende de




Figura 23. Ley de Biot-Savart
En el caso del microhilo magnetoelástico, y debido a su elevado coeficiente de mag-
netostricción y a su baja anisotropía, en presencia de un campo magnético externo,
pequeños cambios de la tensión elástica a la que se ve sometido el microhilo producen
cambios en la impedancia (Z) del mismo y en la intensidad de la corriente eléctrica
(I) que genera en presencia de un campo magnético externo, tal y como desarrolla el
Profesor Antonio Hernando en un artículo en edición actualmente(98).
λT/κ = ΔZ/Z = ΔI/I
Por lo tanto, una tensión mecánica aplicada al microhilo produce cambios en su 
susceptibilidad magnética que se verá reflejado en una variación de la impedancia y
por lo tanto, de la intensidad de la corriente eléctrica que se genera. Éste es el punto
clave, ya que dicha variación de la corriente eléctrica generará un campo magnético
capaz de modificar la señal de alta frecuencia emitida, lo que hace posible que se




La utilización de materiales protésicos en cirugía vascular comenzó en 1952 cuando
Voorhees y Blakemore fabricaron la primera prótesis compuesta por un polímero de
cloruro de vinilo y acrilonitrilo. A pesar de los resultados iniciales, se comprobaron
rápidamente las numerosas complicaciones que derivaban de la pérdida de tracción
del material y que provocaba la dilatación y la degeneración aneurismática de estas
prótesis(99-101).
Se investigaron numerosos materiales a lo largo de los años 50 tales como metales,
vidrio y seda. Pero no fue hasta que las investigaciones llevadas a cabo durante la se-
gunda guerra mundial dieron lugar a las primeras prótesis fabricadas con polímeros
de politetrafluoroetileno (PTFE) y polietilenotereftalato (PET). Dichos materiales




Estudios randomizados han demostrado unos excelentes resultados en términos de
permeabilidad en el sector aortoilíaco, aunque continúan siendo inferiores a los 
resultados de los injertos venosos en el sector fémoro-poplíteo, debido fundamental-
mente al mayor riesgo de trombosis como resultado de la hiperplasia intimal en la
anastomosis distal. La trombogenicidad inherente de los materiales poliméricos 
disponibles, así como el desajuste provocado en la anastomosis como resultado por
las distintas complianzas de los polímeros y de la arteria humana, favorecen la 
trombosis de los injertos protésicos a medio y largo plazo(102).
2.2 Prótesis de PTFE
2.2.1 Generalidades
En esta investigación se ha utilizado una prótesis de PTFE de 6 mm (Maxiflo®,
Vascutek®, Scotland UK).
El PTFE es un polímero que se comercializó por primera vez bajo el nombre
de Teflon en los años 30. Se trata de un material inerte químicamente, hidro -
fóbico y mecánicamente duradero. 
Inicialmente se utilizó como componente de fibras textiles para la fabricación
de prótesis vasculares aunque actualmente se utiliza como e-PTFE (PTFE 
expandido) que es el resultado de un complejo método de fabricación. Los in-
jertos de e-PTFE fueron utilizados por primera vez por Campbell et al. en
1976(103).
2.2.2 Proceso de fabricación
En primer lugar se procede a la mezcla de la resina de PTFE con un alcohol, lo
que produce la masa inicial de PTFE que, en un segundo paso, se somete a
altas presiones para formar un material sólido. Posteriormente, se procede a la
extrusión del PTFE utilizando distinta maquinaria en función del tipo de prótesis
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que se desea fabricar (7 mm standard wall, 6 mm thin wall etc…) como se
puede ver en la figura 24.
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Figura 24. Proceso de extrusión de una prótesis de 6 mm
Figura 25. Proceso de horneado del e-PTFE
Posteriormente, las prótesis recién fabricadas se introducen en un horno a baja
temperatura para evaporar el alcohol. Una vez que las prótesis alcanzan una
temperatura controlada informáticamente se procede a la expansión del material
mediante un proceso en el que se estira longitudinalmente el PTFE. En esta
fase se pasa de PTFE a e-PTFE y es donde se establece la porosidad de la 
prótesis controlando el nivel de expansión del PTFE. 
Por último, el PTFE expandido se somete a una temperatura de 380ºC con el
objetivo de estabilizar el producto, lo que mejora significativamente las 
propiedades mecánicas del e-PTFE final (figura 25).
2.2.3 Conceptos físicos de las prótesis vasculares
La medición de la porosidad de las prótesis vasculares depende fundamental-
mente del tipo de material empleado para su fabricación. En el caso del PTFE,
la porosidad se mide en función  de la distancia media internodal. Los estudios
iniciales sugerían que se podía controlar el proceso de endotelización de las
prótesis optimizando la porosidad de la prótesis, no obstante, estudios recientes
no han mostrado diferencias entre el PTFE con una distancia internodal de 30
μm y de 90 μm(104,105).
La complianza se define como la variación (expresada en tanto por ciento) del
diámetro del injerto entre la presión sistólica y diastólica. El desajuste de com-
plianzas entre la arteria y la prótesis da lugar a una región de stress mecánico
en el área de la anastomosis que contribuye a un aumento de la hiperplasia 
intimal y a la formación de pseudoaneurismas(106). En condiciones normales,
las arterias tienen una complianza que es inversamente proporcional a la presión
sanguínea, es decir, a presiones sanguíneas bajas, las arterias son capaces de
conservar la energía pulsátil y así mantener el flujo sanguíneo(107). La complianza
de la arteria humana (0,059% / mmHg) y la de la vena (0,044% / mmHg) son
mayores que la del PTFE (0,016% / mmHg) por lo que este desequilibrio a
nivel de la anastomosis podría explicar, al menos en parte, la elevada tasa de
trombosis a largo plazo de las prótesis vasculares(108).
3. MONTAJE EXPERIMENTAL
3.1 Sensorización de la prótesis/arteria
El sensor consiste en un anillo de microhilo que se fabricó bobinando 30 cm de 
microhilo magnetoelástico que se implanta de forma concéntrica en la arteria /prótesis
(referencia de patente ES2524733). El objetivo del sensor es monitorizar de forma
no invasiva las variaciones de tensión mecánica consecuencia de las variaciones de
presión que se producen en la arteria/prótesis. 
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Figura 26. Detalle de arteria sensorizada colocada en el circuito
3.2 Circuito electromagnético
El conjunto anillo-arteria/prótesis es sometido simultáneamente a un campo magnético
periódico de baja frecuencia (0,1 Hz) (campo magnético BIAS) generado por unas
bobinas Helmholtz y a una onda electromagnética de alta frecuencia (1.29GHz) pro-
cedente de una antena emisora. El campo magnético BIAS permite la modulación de
la onda emitida por el microhilo a través de su imanación y desimanación. Las varia-
ciones de tensión mecánica sobre el elemento sensor, supondrán una variación de la
onda emitida detectable mediante una segunda antena receptora. Ambas antenas son
de tipo helicoidal (10 cm diámetro / 20cm longitud) y están conectadas a un analizador
vectorial (Agilent Technologies E8362B 10 Mhz-20GHz. PNA Network Analizer)
mediante cables HP 35 mm test-port 8513E (figura 27) de forma que obtendremos
una variación de potencia debido a las distintas presiones. Para generar el campo
magnético modulador de la señal de alta frecuencia, se ha utilizado un generador de
funciones (HP 15MHz function/arbitrary waveform generator 33120 A) y un ampli-
ficador (Bipolar supply amplifier Kepco BOP 50 4M). Mediante un multímetro
(Fluke 45 Dual display multimeter) se detecta la intensidad de la corriente que circula
por las bobinas Helmholtz.
Un primer experimento dio muestra de la sensibilidad del dispositivo. Una prótesis
sensorizada y rellenada con un fluido fue sometida, mediante una jeringa, a un
aumento de presión. La figura 27 muestra la evolución de la señal detectada por el
analizador con dicha variación. 
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Figura 27. Analizador Vectorial. Imagen de la onda emitida por el microhilo magnetoelástico 
sobre prótesis sometida a un aumento progresivo de presión
Figura 28. Disposición del montaje experimental
La figura 28 muestra el modelo experimental y la disposición de la muestra arterial
sensorizada así como de las antenas helicoidales y de las bobinas emisoras del campo
magnético de baja frecuencia. 
3.3 Modelo de flujo pulsátil
Dicho modelo (arteria/prótesis sensorizada) se incluyó en un circuito con flujo pulsátil
conectado a un sistema de asistencia ventricular (Abiomed/AB5000®), y a un sello
de agua junto con dos resistencias en paralelo que nos permitieron controlar la
presión del fluido en todo momento al poder modificar la resistencia global del
circuito (figura 29). 
El fluido es una disolución al 0,33% de agar-agar para obtener un coeficiente de 
viscosidad similar al de la sangre a 37ºC (0,04 poise). La arteria utilizada es un 
segmento de 5-10 cm. de arteria renal bovina conservada en suero salino fisiológico
durante un periodo inferior a 48 horas. 
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Figura 29. Modelo de flujo pulsátil
Para poder registrar en cada instante la presión real del fluido que atraviesa la arteria
o la prótesis, se conectaron dos sistemas de medición invasiva de presión tanto distal
como proximalmente al elemento sensor (anillo de microhilo). De esta forma se
pudo calcular el índice de presión del fluido como cociente entre ambos valores. En
la figura 30 se muestra el sistema de medición de presión.
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Figura 30. Sistema de registro de presión proximal y distal al microhilo
Figura 31. Esquema de la integración del sistema electromagnético y del sistema de flujo pulsátil
Por último, en la figura 31 y figura 32, se muestra la integración de ambos sistemas.
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Figura 32. Fotografía de la integración del sistema de flujo pulsátil y del sistema electromagnético
3.4 Mediciones realizadas
La investigación se dividió en 3 apartados con objetivos claramente diferenciados.
Cada registro de la onda emitida por el dispositivo tuvo una duración de 2 segundos,
realizándose un número distinto de registros en cada apartado. 
A. Cuantificar la presión del fluido en prótesis y arteria bovina:
En primer lugar se realizaron mediciones para cuantificar la presión del fluido
mediante el dispositivo inalámbrico, tanto en prótesis (PTFE 6 mm) como en
arteria renal bovina. 
Las mediciones en PTFE se dividieron en 4 grupos en función de la presión 
invasiva registrada, realizándose 32 registros por cada grupo. Las presiones 
invasivas registradas para cuantificar la señal emitida en arteria bovina se 
dividieron en 3 grupos, realizándose 32 registros por cada grupo. 
B. Localización y grado de estenosis en arteria bovina:
El segundo paso fue determinar la capacidad del dispositivo para detectar este-
nosis en arteria bovina. Dichas estenosis se provocaron artificialmente mediante
una pinza y se cuantificaron en función del índice de presión explicado previa-
mente. 
Se realizaron 32 registros sin estenosis que fueron utilizados como grupo control.
Posteriormente, se simularon 128 estenosis que fueron  divididas en 4 grupos en
función del índice de presión y de su localización, pudiendo situarse en posición
previa al elemento sensor o posterior al mismo. 
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Figura 33. Detalle de una estenosis en posición previa al microhilo
C. Localización de estenosis en una anastomosis L-T con PTFE:
Por último, se estudió la eficacia del microhilo magnetoelástico para detectar
estenosis en una anastomosis latero-terminal de PTFE y la influencia de la 
posición del dispositivo en la anastomosis. 
Se realizó una anastomosis L-T con PTFE de 6mm. El anillo de microhilo se
implantó en dos posiciones (inmediatamente proximal  o distal a la anastomosis)
con el fin de monitorizar estenosis en posición pre o post-anastomótica. En la
figura 34 se muestran las posiciones en las que se implantó el anillo de micro-
hilo.
Figura 34. Posición del anillo de microhilo distal  y proximal a la anastomosis L-T
En primer lugar se realizaron 32 registros sin estenosis que fueron utilizados
como grupo control. Posteriormente, se realizaron 96 registros en cada grupo,
simulando estenosis del injerto, de la anastomosis y distal a la misma mediante
una pinza. En la figura 35, se muestran las posiciones de las estenosis realizadas
respectivamente con el dispositivo inalámbrico implantado proximal a la anas-
tomosis. En la figura 36, se muestran las estenosis producidas con el microhilo
inmediatamente distal a la anastomosis. Mediante el índice de presión se controló
que el grado de todas las estenosis fuera similar. 
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Figura 35. Posiciones de las distintas estenosis realizadas cuando el microhilo 
ha sido colocado proximal a la anastomosis
Figura 36. Posiciones de las distintas estenosis realizadas con el microhilo
implantado distal a la anastomosis
3.5 Análisis de frecuencia
Para el análisis de la información obtenida se utilizó el programa informático Wolfram
Alpha Mathematica®, realizando las transformadas de Fourier de las ondas obtenidas
con el microhilo. 
La Transformada de Fourier (TF) es una operación matemática tal,  que cuando se
aplica sobre una función f(t) en el dominio del tiempo y periódica, permite desen-
mascarar las frecuencias encerradas en dicha función. Aplicada la ecuación integral
compleja de la FT a cada punto de la función f(t), se obtiene un nuevo conjunto de
puntos, que corresponde con el espectro, en el dominio de las frecuencias. 
La TF, denominada así por Joseph Fourier, es una transformación matemática rever-
sible, siendo capaz de transformaciones de cualquiera de los dos dominios (frecuencia
ó tiempo) al otro. 
Sus aplicaciones son muchas, en áreas de la ciencia como la física, en la teoría de los
números, en el procesamiento de señales (electrónica), en la teoría de la probabilidad,
la estadística, la óptica, la propagación de ondas y otras áreas. En medicina se utiliza
en otras técnicas diagnósticas como la eco-doppler para el análisis de las ondas 
obtenidas mediante esta técnica. En procesamiento de señales, la transformada de
Fourier suele considerarse como la descomposición de una señal en componentes de
frecuencias diferentes, es decir, g corresponde al espectro de frecuencias de la señal f. 
En el caso de una función periódica en el tiempo (por ejemplo, un sonido musical
continuo pero no necesariamente sinusoidal), la transformada de Fourier se puede
simplificar para el cálculo de un conjunto discreto de amplitudes complejas, llamado
coeficientes de las series de Fourier. Ellos representan el espectro de frecuencia de la
señal del dominio-tiempo original.
La transformada de Fourier es una aplicación que hace corresponder a una función f




Donde f tiene que ser una función integrable en el sentido de la integral de Lebesgue.
En la práctica las variables x y e suelen estar asociadas a dimensiones como el
tiempo (segundos) y frecuencia (herzios) respectivamente.
La figura 37 muestra como la transformada de Fourier relaciona una función en el
dominio del tiempo, mostrada en rojo, con una función en el dominio de la frecuencia,
mostrado en azul. Las frecuencias componentes, extendidas para todo el espectro de
frecuencia, son representadas como picos en el dominio de la frecuencia.
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Figura 37. Transformada de Fourier
La TF de cualquier función tiene una parte real y una parte imaginaria que viene
dada por la siguiente expresión para el caso tiempo-frecuencia 
De este modo a partir de cualquier gráfica en el dominio del tiempo se obtienen dos:
parte real y parte imaginaria de la TF.
En nuestro caso hemos trabajado con la potencia de la transformada, que es la raíz
cuadrada de la suma de los cuadrados de la parte real e imaginaria de la TF, escogiendo
las potencias tanto de la frecuencia del BIAS (establecida en 0,1 Hz), así como de la
frecuencia (en torno a 0,7 Hz) en la que se transmitía la onda emitida debido al flujo
pulsátil obtenido, denominada señal MH.
3.6 Análisis estadístico
Las variables cualitativas se describen con su distribución de frecuencias y las cuan-
titativas con su media y desviación estándar o mediana y rango intercuartil en caso
de asimetría. 
Se empleó el test de correlación de Pearson para estudiar la asociación entre las 
variables independientes y las variables de respuesta cuantitativas. Se calcularon
curvas COR para determinar los puntos de máxima sensibilidad y especificidad en las
variables cuantitativas dependientes que predecían la presencia de estenosis en el mo-
delo experimental. Para todas las pruebas se aceptó un valor de significación del 5%. 






Para estudiar la aplicabilidad del microhilo magnetoelástico como elemento sensor se 
realizaron 3 tipos de mediciones con objetivos claramente establecidos.
1. CUANTIFICAR LA PRESIÓN DEL FLUIDO EN PRÓTESIS Y AR-
TERIA BOVINA:
1.1 Medición de la presión del fluido en prótesis de PTFE
Se realizaron un total de 128 mediciones de presión en prótesis de PTFE divididas
en 4 grupos en función de la presión real del fluido detectado mediante el sistema de
presión invasivo. Las presión mínima registrada fue de 45 mmHg y la máxima de
205 mmHg con una presión media de 120 mmHg (DE 27,3). La tabla 4 muestra la
información relativa a las presiones invasivas registradas en cada grupo. 
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Tabla 4. Presiones invasivas medias registradas en PTFE
GRUPO Nº mediciones Presión media (mmHg) DE
1 32 58 5,9
2 32 85 25,5
3 32 154 38,9
4 32 182 35,1
Mediante el sistema explicado previamente se registraron las señales emitidas por el
microhilo tal y como muestra la figura 38.
Se puede observar, en primer lugar, una onda de mayor amplitud que corresponde al
campo magnético periódico producido por las bobinas Helmholtz que permite la
modulación de la onda reflejada por el microhilo (campo BIAS). Además, se aprecia
una segunda onda de menor amplitud y mayor frecuencia que corresponde a la señal
emitida por el microhilo magnetoelástico como consecuencia del flujo pulsátil 
obtenido.
Sin embargo, la morfología de la señal se modifica al variar la presión del fluido. En
la figura 39 se observa la onda registrada al aumentar la presión del fluido. 
RESULTADOS
95
Figura 39. Señal emitida por el microhilo magnetoelástico del grupo 4.
Figura 38. Señal emitida por el microhilo magnetoelástico del grupo 1. 
(U.A: unidades arbitrarias)
(U.A: unidades arbitrarias)
El aumento de la presión del fluido produce un aumento de la amplitud de la señal
del microhilo, superpuesta a la señal del BIAS, así como una discreta disminución
de la amplitud de la onda del campo BIAS.
1.1.1 Análisis de Fourier
Posteriormente se realizaron las transformadas de Fourier de las 128 mediciones
para poder cuantificar y analizar las señales registradas. La figura 40 muestra
la TF obtenida para una de las mediciones del grupo 4. 
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Figura 40. Transformada de Fourier
El análisis de Fourier transforma una señal en el dominio del tiempo y la 
descompone según las frecuencias registradas. Por lo tanto, se pueden observar
en la figura 40, 2 señales de mayor intensidad que corresponden a la señal del
BIAS y a la señal MH mencionadas previamente. La señal de menor frecuencia
(0,1 Hz) corresponde a la señal del BIAS y la de mayor frecuencia (entre 0,5 y
0,9 Hz) a la señal MH. 
Se seleccionaron la frecuencia y potencia del BIAS así como la frecuencia y
potencia de la señal correspondiente al microhilo magnetolástico  de cada uno
de los registros para el análisis estadístico.  
(P: potencia; U.A: unidades arbitrarias)
Los resultados obtenidos tras el análisis de Fourier de las 128 determinaciones
realizadas en PTFE se muestran en la tabla 5. Se puede observar un aumento
de la potencia de la señal MH a medida que aumenta la presión del fluido. 
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Tabla 5. Resultados del análisis de Fourier
GRUPO Frecuencia Potencia BIAS Frecuencia MH  Potencia MH 
BIAS (Hz) (UA)  (Hz) (UA)
1 Media 0,1085 0,0275 0,73 0,0059
DE 0,0141 0,004 0,0768 0,0007
2 Media 0,1032 0,0475 0,7168 0,0089
DE 0,0161 0,0253 0,0898 0,0029
3 Media 0,1076 0,0285 0,8644 0,0165
DE 0,0135 0,0081 0,0797 0,0044
4 Media 0,106 0,0369 0,891 0,0262
DE 0,0138 0,0073 0,0385 0,0077
(DE): desviación estándar; (MH): microhilo; (UA): unidades arbitrarias
1.1.2 Análisis estadístico
Se empleó el test de correlación de Pearson para estudiar la asociación entre
las variables independientes y las variables de respuesta cuantitativas. Se obtuvo
un índice de correlación de Pearson de 0,941 (p < 0,001) entre la presión
invasiva del fluido y la potencia de la señal emitida por el microhilo magneto-
elástico. Se puede observar la excelente correlación entre la presión real del
fluido y la potencia de la señal emitida por el microhilo magnetoelástico en la
figura 41. No se objetivó una correlación significativa con el resto de variables
dependientes (frecuencia BIAS, potencia BIAS, frecuencia MH).
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Figura 41. Gráfico de dispersión. Presión invasiva vs. Potencia del microhilo en PTFE.           
Tabla 6. Presiones invasivas medias registradas en arteria bovina
1.2 Medición de la presión del fluido en arteria bovina
Se realizaron un total de 96 mediciones de presión en arteria bovina divididas en 3
grupos en función de la presión real del fluido detectado mediante el sistema de
presión invasivo. La presión mínima registrada fue de 70 mmHg y la máxima de 220
mmHg con una presión media de 143 mmHg (DE 32,6).
La tabla 6 muestra la información relativa a las presiones invasivas registradas en
cada grupo. 
(MH: microhilo magnetoelástico; UA: unidades arbitrarias)
GRUPO Nº mediciones Presión media (mmHg) DE
1 32 101 13,2
2 32 138 36,9
3 32 189 35,2
Se registraron las señales emitidas por el microhilo observándose un aumento de la
amplitud de la señal a medida que aumenta la presión invasiva registrada (figura
42). Además, se puede comprobar como en arteria bovina la onda del BIAS se 
encuentra enmascarada por la señal del microhilo.
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Figura 42. Señales emitidas por el microhilo en arteria bovina a presiones crecientes
1.2.1 Análisis de Fourier
Posteriormente se realizó el análisis de Fourier de las 96 señales registradas
obteniendo los resultados expresados en la tabla 7. 
GRUPO Frecuencia Potencia BIAS Frecuencia MH  Potencia MH 
BIAS (Hz) (UA)  (Hz) (UA)
1 Media 0,0894 0,0249 0,6470 0,0986
DE 0,0066 0,0064 0,0711 0,0293
2 Media 0,1045 0,0380 0,6631 0,1533
DE 0,0175 0,0084 0,0712 0,060
3 Media 0,1107 0,0558 0,6663 0,2937
DE 0,0290 0,0083 0,0714 0,1130
Tabla 7. Resultados del análisis de Fourier
(DE: desviación estándar; MH: microhilo; UA: unidades arbitrarias)
1.2.2 Análisis estadístico
Se obtuvo un índice de correlación Pearson de 0,945 (p < 0,001) entre la
presión invasiva y la potencia del microhilo magnetoelástico. En arteria bovina
también se objetivó una correlación significativa entre la presión invasiva y la
potencia del BIAS (Indice de Pearson 0,633; p < 0,001) (figura 43). 
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Figura 43. Gráfico de dispersión. Presión invasiva vs. Potencia del microhilo en arteria bovina
Tabla 8. Clasificación en grupos en función de la localización y del grado de estenosis producida
(MH: microhilo magnetoelástico; UA: unidades arbitrarias)
(DE: desviación estándar)
2. LOCALIZACIÓN Y CUANTIFICACIÓN DEL GRADO DE
ESTENOSIS EN ARTERIA BOVINA
Se realizaron 32 registros sin estenosis que fueron utilizados como grupo control. La
presión media del grupo control fue de 56 mmHg (DE 0,1). Posteriormente se efectuaron
128 mediciones divididas en 4 grupos de 32 mediciones cada uno. Dichos grupos fueron
clasificados en función del grado de estenosis así como de la localización de la misma
(tabla 8).
GRUPO Nº Registros Localización Índice DE Presión invasiva
estenosis de presión media 
pre/postestenosis
(mmHg)
1 Estenosis severa 32 Prehilo 0,13 0,01 56/7
2 Estenosis severa 32 Posthilo 0,21 0,01 56/12
3 Estenosis moderada 32 Prehilo 0,56 0,02 56/31
4 Estenosis moderada 32 Posthilo 0,59 0,03 56/33
Se registraron las ondas emitidas por el dispositivo inalámbrico. Se puede apreciar clara-
mente como las estenosis situadas previas al microhilo amortiguan su señal mientras que




Figura 44. Señales registradas por el microhilo según el tipo de estenosis producida
Figura 45. Registro de señales en estenosis proximales al elemento sensor
Además, este cambio es más acentuado cuanto mayor es el grado de la estenosis. En el
caso de las estenosis proximales al MH, se evidenció una mayor reducción de la amplitud
de la señal cuanto mayor es el grado de estenosis (figura 45).
De igual forma, el aumento de amplitud de la señal en el caso de las estenosis distales al
MH es mayor cuanto mayor es el grado de estenosis (figura 46).
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Figura 46. Registro de señales en estenosis distales al elemento sensor
Tabla 9. Resultados del análisis de Fourier
2.1 Análisis de Fourier
Se realizó el análisis de Fourier de las 128 señales registradas cuyos resultados se
muestran en la tabla 9. Se puede observar una disminución de la potencia de la señal
emitida por el microhilo en los casos en los que existe una estenosis previa al 
dispositivo. Esta disminución es más acusada cuanto mayor es el grado de la estenosis.
De igual forma, las estenosis posthilo provocan un aumento de la potencia de la
señal del microhilo que también es mayor cuanto mayor es el grado de la estenosis. 
(DE: desviación estándar; UA: unidades arbitrarias; MH: microhilo)
GRUPO Frecuencia Potencia BIAS Frecuencia MH  Potencia MH 
BIAS (Hz) (UA)  (Hz) (UA)
Media 0,1200 0,0098 0,6616 0,0111
DE 0,0253 0,00454 0,0469 0,0031
Media 0,1034 0,0163 0,9015 0,0028
DE 0,0178 0,0044 0,0321 0,0009
Media 0,1027 0,2511 0,6634 0,2567
DE 0,0174 0,0343 0,0343 0,0540
Media 0,1197 0,0158 0,7179 0,0091
DE 0,0097 0,0059 0,0758 0,0089
Media 0,1018 0,0294 0,6644 0,0176












Se calcularon curvas COR para determinar los puntos de máxima sensibilidad y 
especificidad en las variables cuantitativas obtenidas tras el análisis de Fourier que
predecían la presencia de estenosis en el modelo experimental. 
Al analizar las estenosis prehilo (moderadas y severas) y comparar las señales
emitidas por el microhilo frente al grupo control, la potencia MH obtuvo una curva
COR con una muy buena capacidad discriminatoria diagnóstica (AUC 0,93; IC 95%
0,88-0,98), con una sensibilidad del 92% y especificidad del 79% para el punto de
corte de 0,0086 UA (figura 47).
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Figura 47. Curva COR. Estenosis proximales vs. Grupo control
Para diferenciar los grados de estenosis proximales al MH, se compararon los
grupos de estenosis severa frente a moderada, obteniendo una sensibilidad y 
especificidad del 100% en el punto de corte de potencia MH 0,005 UA 
(figura 48).
Por otro lado, al estudiar las estenosis posthilo (moderadas y severas) y comparar las
señales del microhilo registradas frente al grupo control, la potencia del BIAS obtuvo
una excelente capacidad discriminatoria (AUC 99; IC 95% 0,97-1) con una 




Figura 48. Curva COR. Estenosis proximales moderadas vs. severas
Figura 49. Curva COR. Estenosis distales vs. Grupo control
Por último, para diferenciar las estenosis posthilo moderadas frente a las severas, un
punto de corte de 0,1173 UA de potencia de BIAS así como una potencia MH de
0,0779 UA obtuvieron una sensibilidad y especificidad del 100%. 
2.3 Algoritmo diagnóstico
Por lo tanto, dados los puntos de corte obtenidos en las curvas COR realizadas, 
podemos seguir el algoritmo descrito en la figura 50 para clasificar una estenosis
según los datos obtenidos mediante el microhilo magnetoelástico. 
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Figura 50. Algoritmo diagnóstico de estenosis según señal del microhilo magnetoelástico
3. LOCALIZACIÓN Y CUANTIFICACIÓN DEL GRADO DE ESTE-
NOSIS EN UNA ANASTOMOSIS L-T CON PTFE
En el primer grupo (grupo A) se implantó el dispositivo en el injerto inmediatamente
previo a la anastomosis mientras que en el segundo grupo (grupo B), el microhilo magne-
toelástico se implantó inmediatamente distal a la misma.
En los dos grupos se realizaron 32 registros sin estenosis con una presión media de 155
mmHg (DE 0,1) que fueron utilizados como grupo control. Posteriormente, se realizaron
96 registros en ambos grupos en los que se produjo una estenosis que se clasificó según
su localización (estenosis del injerto, anastomosis o distal a la anastomosis). No existieron
diferencias significativas en el grado de las estenosis producidas cuantificadas según el
índice de presión (tabla 10).
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Tabla 10. Clasificación en grupos en función de la localización del microhilo 
y de la localización de la estenosis producida
Figura 51. Ondas registradas por el microhilo implantado proximal a la anastomosis
(DE: desviación estándar)
Se registraron las ondas correspondientes a los distintos grupos observando grandes simili-
tudes morfológicas en las ondas correspondientes al mismo tipo de estenosis entre ambos
grupos. En la figura 51 se observan las ondas registradas con el microhilo en la posición A.
Posición Localización N Índice   DE Presión Invasiva media 
del Microhilo estenosis de Presión pre/postestenosis (mmHg)
Injerto 32 0,41 0,02 155/63
Anastomosis 32 0,52 0,01 155/80
Distal 32 0,5 0,01 155/77
Injerto 32 0,52 0,01 155/80
Anastomosis 32 0,52 0,01 155/80
Distal 32 0,52 0,01 155/80
Grupo A
(microhilo 





Una vez más, tal y como se observó en los registros previos, las estenosis proximales al
microhilo producen una disminución de la amplitud de la onda emitida, mientras que las
estenosis distales al sensor producen un aumento de la amplitud de la señal. De igual
forma, se registraron las ondas emitidas por el sensor situado en la posición B. Éstas se
exponen en la figura 52. 
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Figura 52. Ondas registradas por el microhilo implantado distal a la anastomosis
En este caso, al variar la posición del microhilo respecto a la anastomosis, se puede
observar como las estenosis en la anastomosis provocan una disminución de la amplitud
de la señal al igual que las estenosis en el injerto. Sin embargo, las estenosis distales al
microhilo provocan una modificación de la señal que consiste en un aumento de su
amplitud principalmente.
Al comparar las señales, se puede observar como las ondas registradas en las estenosis en
el injerto son morfológicamente similares en ambos grupos (figura 53). En el caso de las
estenosis distales, se produce un aumento de la amplitud de las señales, más acentuado en
el caso del grupo B. Esto se podría deber a la mayor proximidad del sensor a la estenosis
respecto al grupo A (figura 54).
Sin embargo, en el caso de las estenosis anastomóticas, las señales entre ambos grupos
son morfológicamente distintas. En el caso del grupo A, la estenosis es distal al microhilo
por lo que produce un aumento de la amplitud respecto al grupo B, en el cual la estenosis
es previa al microhilo (figura 55). Una vez más se comprueba como se repiten los
hallazgos encontrados en el experimento previo, en el que se observó que las estenosis
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Figura 53. Estenosis en el injerto: comparación de las ondas registradas por el microhilo 
en ambos grupos
Figura 54. Estenosis distales: comparación de las ondas registradas por el microhilo en ambos grupos
previas al hilo producen una disminución de la señal emitida por el sensor respecto a las
estenosis distales al microhilo magnetoelástico. 
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Figura 55. Estenosis en la anastomosis: comparación de las ondas registradas por el microhilo en ambos grupos
Tabla 11. Análisis de Fourier de las señales registradas en el modelo de anastomosis L-T de PTFE
3.1 Análisis de Fourier
Tras el análisis de Fourier de las 192 señales registradas, se obtuvieron los resultados
expresados en la tabla 11.
GRUPO Frecuencia Potencia  Frecuencia   Potencia  
BIAS (Hz) BIAS (UA)  MH (Hz) MH (UA)
Media 0,1124 0,0427 0,07837 0,0959
DE 0,0180 0,0242 0,0319 0,0274
Media 0,1007 0,0280 0,7710 0,0408
DE 0,0089 0,0074 0,0457 0,0145
Media 0,1261 0,0632 0,7915 0,1210
DE 0,1548 0,0252 0,0468 0,0305
Media 0,1330 0,0489 0,08071 0,1039
DE 0,1535 0,0082 0,0376 0,0210
Media 0,1292 0,0275 0,7926 0,0358
DE 0,1242 0,0132 0,1339 0,0125
Media 0,1088 0,0373 0,8131 0,0387
DE 0,0354 0,0156 0,0480 0,0117
Media 0,0969 0,0763 0,7903 0,1420



















Se evidencia que tanto la potencia MH como la potencia BIAS aumentan en las es-
tenosis producidas distales al sensor en ambos grupos. Por otro lado, dichas potencias
disminuyen en el caso de las estenosis producidas proximales al sensor. No obstante,
es importante destacar que en el caso de las estenosis distales, la potencia BIAS au-
menta de forma más notable en el grupo B (sensor distal a la anastomosis). De igual
manera, la potencia MH es menor en las estenosis del injerto en el grupo B respecto
al grupo A. Una vez más, la distancia desde el sensor a la estenosis modifica la señal
registrada. La figura 56, resume los resultados obtenidos en el análisis de Fourier. 
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Figura 56. Variaciones de la señal emitida por el sensor respecto al grupo control 
tras el análisis de Fourier
3.2 Análisis estadístico
Se calcularon curvas COR para determinar los puntos de máxima sensibilidad y 
especificidad en las variables cuantitativas obtenidas tras el análisis de Fourier que
predecían la presencia de estenosis en el modelo experimental. 
En términos generales, la posición del MH inmediatamente distal a la anastomosis
(grupo B) fue capaz de discriminar mejor los distintos tipos de estenosis frente al
grupo control así como entre ellas. 
En el grupo B, la potencia MH obtuvo una curva COR con un AUC: 0,88; (IC 95%
0,79-0,98). Un valor mayor de 0,0794 UA fue capaz de diagnosticar las estenosis




Figura 57. Curva COR. Estenosis distales (Grupo B) vs. Grupo Control
Para diferenciar las estenosis del injerto frente al grupo control, la potencia de la
señal BIAS obtuvo una excelente capacidad discriminatoria diagnóstica (AUC 0,98;
IC 95% 0,97-1). El punto de corte de 0,0436 UA obtuvo una sensibilidad y especifi-
cidad del 97% y 85% respectivamente. Además, la potencia MH obtuvo una curva
COR con un AUC: 0,86; (IC 95% 0,76-0,96). Un valor menor de 0,0473 UA fue
capaz de clasificar las estenosis del injerto con una sensibilidad del 81% y una espe-
cificidad del 79% (figura 58). 
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Figura 58. Curva COR. Estenosis injerto (Grupo B) vs. Grupo Control
Figura 59. Curva COR. Estenosis anastomosis (Grupo B) vs. Grupo Control 
Por último, la potencia de BIAS obtuvo una muy buena capacidad discriminatoria
(AUC 0,93; IC 95% 0,86-0,99). Un valor menor de 0,0531 UA obtuvo una sensibilidad
del 94% y una especificidad del 85% para clasificar las estenosis de la anastomosis
frente al grupo control. La potencia MH obtuvo una curva COR con un AUC: 0,82
(IC 95% 0,71-0,94). Un valor menor de 0,0452 UA obtuvo una sensibilidad del 81%
y una especificidad del 78%  tal y como muestra la figura 59.
Por lo que, si analizamos tan sólo la potencia MH en una anastomosis LT de PTFE,
se pueden clasificar con una elevada fiabilidad las estenosis distales, mientras que
las señales emitidas en el caso de los otros 2 tipos de estenosis serían similares tal y
como muestra la figura 60.
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Figura 60. Clasificación del tipo de estenosis según la potencia de la señal de MH
Al comparar las señales registradas en las estenosis de la anastomosis frente a las 
estenosis del injerto, se objetivó que la potencia BIAS obtuvo una curva COR con
un AUC: 0,85 (IC 95% 0,77-0,92). El punto de corte de 0,0378 UA clasificaba dichas
estenosis con una sensibilidad del 73% y una especificidad del 79% (figura 61). 
Figura 61. Curva COR. Estenosis anastomosis vs. Estenosis injerto (Grupo B)
Por lo tanto, en aquellos casos en los cuales la potencia MH no clasifique el tipo de
estenosis (potencia MH menor de 0,0473 UA), será la potencia BIAS la cual diferencie




Figura 62. Clasificación del tipo de estenosis según la potencia de la señal del BIAS
Figura 63. Curva COR. Estenosis injerto (Grupo A) vs. Grupo Control (izquierda). 
Estenosis injerto (Grupo A) vs. Estenosis (Grupo A) (derecha).
Se analizaron las señales emitidas en el grupo A (MH proximal a la anastomosis) y
se objetivó que el sensor fue capaz de clasificar las estenosis del injerto así como las
estenosis de la anastomosis frente al grupo control y respecto al resto de estenosis
con una elevada sensibilidad y especificidad. 
La potencia MH obtuvo una muy buena capacidad discriminativa diagnóstica (AUC
0,93; IC 95% 0,86-1). El punto de corte de 0,0589 UA era capaz de diagnosticar las
estenosis del injerto frente al grupo control con una sensibilidad del 90% y una espe-
cificidad del 91%. Además, la potencia MH obtuvo una excelente capacidad discri-
minatoria (AUC 1; IC 95% 0,99-1). El punto de corte de 0,0638 UA detectó las este-
nosis del injerto frente al resto de estenosis con una sensibilidad del 100% y una
especificidad del 97% (figura 63).
Además, se analizó la potencia BIAS para detectar las estenosis de la anastomosis
frente al grupo control y se objetivó una sensibilidad del 81% y especificidad del
71% para el punto de corte de 0,047 UA. Por ultimo, el punto de corte de 0,0382 UA
obtuvo una sensibilidad del 87% y una especificidad del 78% para clasificar dichas
estenosis frente al resto de estenosis del grupo A (figura 64). 
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Figura 64. Curva COR. Estenosis anastomosis (Grupo A) vs. Grupo Control (izquierda). 
Estenosis anastomosis (Grupo A) vs. Estenosis (Grupo A) (derecha)  
Sin embargo, la sensibilidad del microhilo disminuyó al clasificar las estenosis
distales a la anastomosis frente al resto de estenosis del grupo A (AUC 0,67; IC 95%
0,57-0,78), no siendo capaz de diferenciar las estenosis distales a la anastomosis 
respecto al grupo control.
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1. BIOSENSORES EN MEDICINA
Los continuos avances en ciencia y tecnología, así como el progreso social y sanitario 
experimentado en las últimas décadas han aumentado la esperanza de vida en todo el
mundo(109). En los últimos 50 años, se ha triplicado la población mayor de 60 años y se 
espera que se triplique de nuevo antes de 2050(110). Se estima que la población anciana 
represente el 21% de la población mundial en 2050, mientras que actualmente se encuentra
en tan sólo un 10%(111). El envejecimiento de la población tiene importantes consecuencias
sociales, económicas y  a nivel de la atención sanitaria. La incidencia y la prevalencia de
enfermedades crónicas, como las enfermedades cardiovasculares, la enfermedad pulmonar
obstructiva crónica (EPOC), y la diabetes, siguen aumentando(109, 112). Estas se han 
convertido en la principal causa de mortalidad en los países desarrollados(113). El aumento
de la prevalencia de estas enfermedades ha provocado un cambio en la organización sa-
nitaria en los últimos años, ya que el 5% de los pacientes son responsables del 50% del
gasto sanitario(114). Se estima que la mortalidad relacionada con las enfermedades crónicas
produjo un gasto sanitario en China de 18 billones de dólares en 2005, 1,6 billones en
Reino Unido y 1,2 billones en Canadá(113). La creciente carga asistencial y económica
producida por estas enfermedades constituye un poderoso incentivo para desarrollar
nuevas estrategias para el cuidado de estos pacientes.
A lo largo de la última década se ha producido un aumento del interés en la investigación
de sistemas portátiles de medición de parámetros biológicos debido a las numerosas 
aplicaciones posibles en el ámbito de la salud. 
El desarrollo de sensores aplicados a la medicina ha evolucionado de forma espectacular
en los últimos años. Tan sólo es necesario realizar una búsqueda bibliográfica en Internet
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Figura 65. Evolución del número de artículos publicados acerca de biosensores en medicina
El primer artículo fue publicado en 1958 y posteriormente tan sólo se publicaron 19 
artículos en los años 60 en los que los sensores consistían en sencillos dispositivos 
dieléctricos capaces de detectar cambios en la presión del vapor de agua(115).
El éxito de estos dispositivos radica en su elevada sensibilidad, así como en la posibilidad
de llevar a cabo registros continuos de una forma inalámbrica que incluso se puede
realizar de forma domiciliaria. 
El desarrollo tecnológico ha dado lugar al creciente interés en la investigación de nuevos
biosensores cuyo objetivo es simplificar los métodos diagnósticos actuales y por lo tanto
mejorar los resultados de la asistencia médica. Esto se ve reflejado en la figura 65, en la
cual se observa la evolución en el número de artículos publicados en las últimas décadas
hasta alcanzar los más de 4200 artículos en 2013. A modo de ejemplo podemos destacar
los siguientes. 
Recientemente se ha desarrollado un sistema capacitivo micromecanizado para la moni-
torización de la presión en distintos órganos. Además de su pequeño tamaño (2,6 mm2)
también aporta la ventaja de su reducido consumo energético y de la posibilidad de alma-
cenamiento de los registros obtenidos a largo plazo. 
En los últimos años se han publicado más de 10 artículos haciendo referencia a este tipo
de sensor y mostrando los resultados en la monitorización de la presión intraocular,
presión sanguínea en arteria pulmonar, presión del saco aneurismático tras exclusión 
endovascular, presión esofágica en pacientes con disfagia e incluso en la monitorización
de la presión vesical en pacientes con incontinencia urinaria(116-120).
Por otro lado, los sensores de fibra óptica son compatibles con la resonancia magnética
nuclear (RMN), siendo la ventaja fundamental respecto al resto de sensores. Estos son
capaces de detectar cambios de temperatura(121) así como fuerzas mecánicas(122) e incluso
se han utilizado como sensores durante procedimientos invasivos cardiológicos(123), cirugía
robótica(124) y microcirugía(125). 
Los sensores magnéticos se encuentran a la cabeza del desarrollo tecnológico experimen-
tado en este campo en las últimas décadas, ofreciendo numerosas ventajas debido a su
elevada sensibilidad, pequeño tamaño, conexiones inalámbricas y sistemas sin necesidad
de una fuente externa de energía. 
El desarrollo de la tecnología de los sensores inalámbricos permite mejorar la calidad de
vida de los pacientes ancianos o con enfermedades crónicas. Además, ofrece la posibilidad
de modificar ciertos aspectos del sistema de salud actual, ya que permite la atención 
ambulatoria de numerosos pacientes, evitando hospitalizaciones innecesarias. La utilización
de tecnologías WSN (Wireless Sensors Networks) ofrece la posibilidad de desarrollar
sensores biomédicos implantables que permitan realizar la monitorización y seguimiento
de ciertos parámetros fisiológicos con medidas precisas y hasta ahora impensables. 
2. DETECCIÓN DE CAMBIOS DE PRESIÓN MEDIANTE EL MH
En la presente investigación, la utilización de un microhilo magnetoelástico como elemento




En primer lugar, se han obtenido unos excelentes resultados en términos de correlación
entre la potencia MH y las presiones registradas mediante el sistema de presión invasiva
tanto en PTFE como en arteria bovina. Sin embargo, la potencia BIAS sólo ha demostrado
una correlación significativa con las presiones invasivas obtenidas en arteria bovina. En
base a los resultados obtenidos, la potencia BIAS parece modificarse a partir de un umbral
de variación de la potencia MH. Es decir, para variaciones pequeñas de la potencia MH,
la potencia BIAS no se ve modificada, mientras que para variaciones mayores de la
potencia MH, la potencia BIAS comienza a variar de una forma proporcional. 
Por lo tanto, la variación de la potencia BIAS únicamente en arteria bovina puede ser
debido a la menor rigidez de ésta respecto al PTFE y a su mayor complianza. Según
Tiwari et al., la complianza de la arteria sana (0,059% / mmHg) es mayor que la del
PTFE (0,016% / mmHg) por lo que es capaz de transmitir mejor un flujo pulsátil. No obs-
tante, la complianza de la arteria disminuye a medida que avanza la edad y progresa la
enfermedad arterioesclerótica(108), por lo que en el futuro, y para asegurar una monitoriza-
ción duradera de los procedimientos vasculares creemos que es más efectiva la posición
del anillo sensor en PTFE. Además, la localización en material protésico permitiría en el
futuro incorporar el MH al tejido de fabricación por lo que aumentaría la superficie de
contacto entre el sensor y el injerto aumentando probablemente la sensibilidad. No
obstante, dichos hallazgos deberán ser confirmados en estudios posteriores en animales
experimentales.
3. LOCALIZACIÓN Y CUANTIFICACIÓN DE ESTENOSIS 
MEDIANTE EL MH
El microhilo magnetoelástico ha sido capaz de localizar y cuantificar las estenosis provo-
cadas en arteria bovina y en una anastomosis latero-terminal de PTFE con un elevado
poder estadístico. Se ha comprobado que la posición de la estenosis respecto al sensor
provoca una modificación en la morfología de la señal registrada que es más evidente
cuanto mayor es el grado de la estenosis. Además, tras el análisis de Fourier, se objetiva
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que las estenosis previas al MH provocan una disminución de la potencia MH y BIAS,
mientras que las estenosis distales al MH provocan un aumento de estos parámetros. 
El microhilo ha clasificado correctamente un porcentaje significativo de estenosis de
cualquier grado tanto en posición previa al sensor como distal a él y ha sido capaz de
diagnosticar correctamente el 100% de las estenosis severas en arteria bovina. Estos 
resultados han sido obtenidos en condiciones ideales de laboratorio por lo que no son 
extrapolables a la práctica clínica y deberán ser confirmadas en futuros estudios. 
Los resultados obtenidos en el caso de la anastomosis demuestran que la situación del
sensor inmediatamente distal a la anastomosis es superior a la configuración en el injerto.
Esta última localización no fue capaz de discriminar las estenosis producidas distales a la
anastomosis. Existen 2 factores que han podido dar lugar a este resultado. En primer
lugar, la situación del MH en el injerto se realizó a 3 cm. de la anastomosis por lo que
podría ser probable que el MH no detectase estas estenosis por encontrarse demasiado
alejado de las mismas. Todas las mediciones realizadas en arteria bovina se han realizado
a una distancia de 5 cm. por lo que desconocemos si existe un punto de corte de distancia
a partir del cual disminuya la sensibilidad del MH. Por otro lado, cuando el MH se
implantó distal a la anastomosis aumentó su poder diagnóstico, lo cual apoya la idea de
que la distancia afecta a la sensibilidad del MH, ya que en este caso todas las estenosis se
localizaron a menos distancia del sensor y todas fueron diferenciadas significativamente.
Es fundamental llegar a determinar el efecto de la distancia de la estenosis respecto al
sensor en la variación de la señal registrada para poder llegar a determinar la situación del
sensor con una mayor sensibilidad. 
En base a los datos obtenidos, la situación más sensible es inmediatamente distal a la
anastomosis. Dicha localización tiene un inconveniente fundamental. En la práctica qui-
rúrgica, si se implantase el sensor distal a la anastomosis se localizaría en una arteria con
cierto grado de rigidez. La disminución de la complianza arterial en estos casos disminuiría
la sensibilidad del dispositivo como se ha explicado previamente. Por todo ello, en futuras
investigaciones determinaremos la sensibilidad del MH situado proximal a la anastomosis
pero a escasos milímetros de la misma, para evitar los problemas derivados de la distancia
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Figura 66. Izquierda: situación del sensor a 3 cm previo a la anastomosis. 
Derecha: posición propuesta en el futuro, inmediatamente previa a la anastomosis.
4. APLICACIONES DEL MH EN EL FUTURO
El microhilo magnetoelástico ha demostrado detectar cambios de presión en un fluido
con una elevada correlación frente a un sistema invasivo de medición. Una de las ventajas
que ofrece el microhilo es que al implantarlo en un PTFE podemos saber el área de la 
sección (cm2)  donde está implantado el sensor. De tal forma que con un sencillo programa
informático se podría obtener la velocidad del fluido (cm/s) y el flujo (cm3/s) que circula
a través de nuestro sensor. Conociendo la presión exacta de un fluido en un punto así
como su densidad y de acuerdo al principio de Bernoulli, se puede calcular la velocidad
del fluido en un punto (cm/s). Al multiplicar dicha velocidad por el área de la sección
donde está implantado el microhilo se puede obtener, de forma indirecta, el flujo que
circula a través del sensor. 
La posibilidad de obtener la presión de un fluido en un punto así como una estimación de
la velocidad del fluido y del flujo que circulan a través del sensor, nos ofrece una amplia
variedad de posibles aplicaciones en el futuro. 
El seguimiento de los accesos vasculares mediante la medición de flujos con eco-doppler
ha demostrado aumentar su permeabilidad. Garland et al. concluyen que la evidencia dis-
ponible sugiere que las mediciones de flujos de los  accesos vasculares  son la mejor
prueba disponible en la actualidad para la detección de accesos malfuncionantes(126). Por
lo tanto, la estimación de la velocidad y el flujo a través del sensor también podrían utili-
zarse para el seguimiento de los accesos vasculares y además, podría aumentar la potencia
diagnóstica del sensor y mejorar los resultados obtenidos en la presente investigación. 
La posibilidad de aplicar los conocimientos adquiridos en esta investigación a la cirugía
endovascular es de gran interés debido a la creciente utilización de sistemas endovasculares
para el diagnóstico y tratamiento de distintas patologías. Arauz-Garofalo et al. publicaron
una reciente investigación en la que fueron capaces de detectar las alteraciones provocadas
sobre un stent metálico analizando las frecuencias de resonancia proporcionadas mediante
espectometría de microondas(127). La utilización de un microhilo magnetoelástico como
elemento sensor en un stent será estudiado en futuras investigaciones que han sido
apoyadas por la industria médica.  
Según los resultados iniciales del estudio que está llevando a cabo P. Marín et al., el mi-
crohilo magnetoelástico es capaz de medir la tensión a la cual está sometida un material(128).
En dicha investigación se incluyeron múltiples fragmentos milimétricos de microhilo
magnetoelástico en un cilindro de silicona. Se realizaron medidas de la onda emitida por
el MH al variar la tensión del molde con distintos pesos tal y como muestra la figura 67.
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Figura 67. Onda emitida por el microhilo al variar la tensión producida sobre un molde de silicona
La amplia variabilidad de la presión del saco aneurismático tras la exclusión endovascular
de un aneurisma de aorta es uno de los problemas a los que se enfrenta la cirugía 
endovascular actualmente. Se ha demostrado que la presencia de fugas durante el segui-
miento es un factor pronóstico de complicaciones durante el seguimiento de estos pacien-
tes(129). Las pruebas diagnósticas disponibles en la actualidad no siempre son capaces de
diagnosticar dichas fugas existiendo casos en la literatura de rupturas del saco aneurismático
en ausencia de fugas(130). 
Varios autores destacan la importancia de la monitorización de la presión del saco 
aneurismático durante el seguimiento(131), no existiendo actualmente una prueba diagnóstica
fiable e incruenta capaz de detectar cambios en la presión tras el tratamiento endovascular
de estos pacientes. Los resultados obtenidos por el MH son prometedores ya que demues-
tran que el sensor podría ser utilizado para medir la tensión del saco aneurismático tras la
exclusión mediante una endoprótesis.
5. DESARROLLO DE REDES INALÁMBRICAS APLICADAS A LA
MEDICINA
Se ha invertido mucho esfuerzo en el desarrollo de dispositivos portátiles e inalámbricos
en los últimos años debido a los beneficios que ofrecen desde un punto de vista no sólo
costo-efectivo, sino también para el paciente, ya que permiten una mayor movilidad, 
autonomía y mejorar el registro de los datos fisiológicos para el diagnóstico o seguimiento
de una patología.  
Los sistemas actuales de monitorización de parámetros fisiológicos ofrecen distintas
formas de comunicación entre los sensores y la unidad principal de registro de datos. La
forma más sencilla de proporcionar la transferencia segura de los datos es mediante
cables. Un ejemplo de este tipo de transferencia es el Holter. Se trata de una forma de
transferencia sencilla y de bajo coste. No obstante, estos dispositivos son molestos, pre-
sentan un desafío a los pacientes para continuar con su rutina diaria y pueden presentar
problemas técnicos derivados del mal funcionamiento de dichos cables. Durante las
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últimas décadas , han surgido una serie de técnicas inalámbricas de transferencia de datos
(wireless body área networks; WBAN).
Existen 3 tipos fundamentales de WBAN(132):
• Off-body, en el cual un dispositivo ubicado en el cuerpo se comunica con uno o más
dispositivos localizados “off-body”.
• On-body, donde un número de dispositivos situados en el cuerpo se comunican entre sí.
• In-body , en el cual el dispositivo es implantado en el cuerpo.
• Los dos últimos tipos de comunicación se agrupan habitualmente bajo el término 
“intra-body communications”.
Gracias a los continuos avances en las tecnologías inalámbricas, se han desarrollado 
sistemas de monitorización inalámbricos que se integran con sensores “intra-body”. El
uso de la comunicación inalámbrica es beneficiosa en muchos sentidos. En primer lugar,
la monitorización en tiempo real de los datos recogidos se puede lograr con mayor
facilidad, lo cual es útil para el seguimiento estricto de los pacientes de mayor riesgo así
como para el desarrollo de protocolos de urgencia. 
Además, los sensores “intra-body” son más discretos para los pacientes, lo cual les permite
continuar con su rutina diaria más fácilmente. Por ello, las tecnologías inalámbricas per-
miten a los pacientes un seguimiento estricto de sus propios datos gracias a la información
en tiempo real a través de sus teléfonos móviles o PDA, lo cual les facilita un seguimiento
estricto más eficiente de su enfermedad. Por ello, los sistemas WBAN permiten la atención
ambulatoria de múltiples patologías, reduciendo potencialmente los costes sanitarios(133). 
6. DESAFÍOS EN EL DISEÑO DE REDES INALÁMBRICAS
No obstante, proporcionar la transmisión inalámbrica fiable de datos es una tarea exigente
y difícil técnicamente. Hay una serie de desafíos fundamentales en cuanto a la propagación
de las señales en el cuerpo, así como en el diseño óptimo de la antena receptora(132). 
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Además, el diseño de un sistema de telemetría es una tarea de una elevada complejidad
ya que existen varias cuestiones clave que deben ser abordadas. Cada tipo de sensor y de
señal registrada puede tener distintos requisitos de ancho de banda. Además, debe ser
fiable y debe garantizar la transmisión segura de la información registrada. Deben ser
portátiles, por lo que es fundamental que sean de bajo peso, bajo consumo energético y
por supuesto, inalámbricos. Esto supone una serie de importantes limitaciones en el 
desarrollo de protocolos WBAN. 
Se han desarrollado múltiples sistemas de comunicación inalámbrica. La tecnología IEEE
802.15.1 (Bluetooth) es una de las más ampliamente utilizadas. Sin embargo, el alto 
consumo de energía es todavía una limitación en comparación con otras tecnologías 
inalámbricas. Además, la posibilidad de crear redes ad-hoc o descentralizadas, constituye
un serio problema de seguridad(134).
ZigBee es otro ejemplo de sistema de comunicación inalámbrica, construido en el estándar
IEEE 802.15.4 con una velocidad de datos de 250 kbps, la cual se considera adecuada
para la mayoría de las aplicaciones actuales de salud. La seguridad en la transmisión de
datos está garantizada gracias al uso de Advanced Encryption Standard (AES). Además,
debido a su arquitectura sencilla y a los bajos requisitos de potencia, ZigBee es más 
adecuado para aplicaciones médicas, en comparación con Bluetooth(135).
Recientemente se ha desarrollado la tecnología UWB la cual es un sistema prometedor ya
que ofrece una transmisión de datos a altas velocidades junto con un bajo consumo 
energético. Además, en lugar de utilizar formas de onda continua, UWB funciona con
pulsos estrechos por lo que ayuda a evitar interferencias en la transmisión de los datos.
Por todo ello, UWB constituye una alternativa prometedora para WBANs, no obstante, la
complejidad tecnológica actual de los transmisores UWB debe evolucionar antes de que
UWB pueda competir con el Bluetooth y ZigBee(136).
El grupo de trabajo IEEE 802.15.6 está tratando de abordar estos problemas para desarrollar




La adecuada caracterización de las antenas es uno de los puntos clave para establecer una
transmisión fiable de los datos entre los sensores y la unidad principal. Para crear un
sistema WBAN se requieren antenas compactas, de bajo peso, alta eficiencia y compatibles
con el sistema electrónico para evitar interferencias. Por lo tanto, el diseño de las antenas
es una tarea difícil ya que el rendimiento de éstas se ve afectado por varios parámetros
como la adaptación de la impedancia y la absorción electromagnética cuando se coloca
en el cuerpo. 
Las señales emitidas en un espacio abierto disminuyen su frecuencia al interaccionar con
el cuerpo humano según un fenómeno conocido como “de-tuning”. Además, existen 
importantes factores dinámicos limitantes relacionados con la modificación de las señales
emitidas al variar la posición del cuerpo(132).
El efecto del cuerpo humano en el rendimiento de las antenas ha sido ampliamente inves-
tigado. En un estudio reciente, se analizó el rendimiento de diferentes antenas planas en
un espacio abierto y se comparó con el rendimiento en el cuerpo humano. 
Se observó que la frecuencia de resonancia se alteraba cuando las antenas se situaban
más cerca al cuerpo humano. Además, el tipo de antena también influyó significativamente.
Se objetivó que las antenas con un plano de tierra transmitían mejor en la proximidad del
cuerpo humano, haciéndolas más adecuadas para las aplicaciones WBAN(137).
Se ha propuesto recientemente una antena en forma de botón para aplicaciones de tele-
medicina con unos resultados iniciales prometedores(138). 
Por último, estudios recientes muestran unos excelentes resultados en el desarrollo de
aplicaciones WBAN utilizando antenas líquidas. Se diseñó una antena utilizando una 
solución salina en un material biocompatible y se comprobó una disminución de la inter-
ferencia de la señal electromagnética en comparación con las antenas metálicas(139). 
La integración de sistemas WBAN presenta, además, dos grandes desafíos. En primer
lugar, se debe asegurar la transmisión segura de la información registrada y además los
sensores deben ser biocompatibles. 
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El desarrollo de tecnología inalámbrica para aplicaciones médicas ha permitido iniciar la
investigación hacia una nueva forma de asistencia sanitaria más eficiente, basada en 
sistemas personales de salud y métodos de telemedicina(140). Sin embargo, el diseño de
sensores es una tarea de una elevada complejidad que requiere una amplio conocimiento
de la enfermedad y su efecto sobre los parámetros fisiológicos así como de las limitaciones
en cuanto al registro y transmisión de los datos. 
7. RESULTADOS DE LAS REDES INALÁMBRICAS APLICADAS A
LA MEDICINA
Existen numerosos artículos que muestran los resultados de distintos programas de tele-
monitorización. Un artículo de revisión en el que se incluyeron 65 estudios realizados en
Europa y Estados Unidos que analizaban los programas de telemonitorización de distintas
patologías concluyó que la monitorización domiciliaria de las enfermedades crónicas
ofrecía datos precisos y fiables con mínimos problemas técnicos. Además, influía en la
actitud del paciente, aumentando su compromiso en el control de la enfermedad lo que
potencialmente mejoraría sus condiciones médicas(141). 
Se han publicado varios estudios que evalúan los resultados de la telemonitorización de
la EPOC concluyendo que dichos protocolos han identificado de forma precoz el empeo-
ramiento clínico de los pacientes, facilitando la intervención inmediata y de este modo
evitando las exacerbaciones de la enfermedad y sus complicaciones asociadas(142-145).
Del mismo modo, los estudios relacionados con la telemonitorización de la DM han 
confirmado una disminución de la hemoglobina A1c en estos pacientes y un control 
significativamente mejor de la glucemia(146-149). 
Además, varios estudios en pacientes hipertensos y cardiópatas han demostrado un alto
nivel de cumplimiento de los programas de telemonitorización con una reducción  de las
cifras de presión arterial  sistólica y diastólica(150-153). 
Por lo tanto, aunque el diseño, desarrollo e implementación de los sistemas WSN/WBAN
representa una tarea difícil con varias cuestiones de una elevada dificultad técnica, los
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beneficios de su utilización para la prevención, diagnóstico precoz y gestión de las enfer-
medades son múltiples y ampliamente documentados(141,154-160).  
8. PROTOCOLOS DE SEGUIMIENTO EN CIRUGÍA VASCULAR
En cuanto al seguimiento actual de los procedimientos en cirugía vascular, el objetivo de
los distintos protocolos existentes es identificar aquellos injertos que precisen ser reinter-
venidos y de ese modo mantener su permeabilidad. Existe, sin embargo, una falta de 
consenso en cuanto a las pruebas que deben realizarse, en la frecuencia de las evaluaciones
en el postoperatorio, así como  en la repercusión costo-efectiva de las distintas estrategias
existentes. Incluso cuando un eco-doppler identifica una estenosis, existen distintos 
protocolos en la literatura acerca de cuándo y cómo debe reintervenirse(5).
Después del periodo postoperatorio inmediato de un bypass autólogo infrainguinal, alre-
dedor de un 30% de los injertos desarrollarán una estenosis hemodinámicamente signifi-
cativa debido a hiperplasia intimal. Estas lesiones suelen desarrollarse en los primeros 3
meses tras la cirugía y provocan hasta el 80% de las trombosis de los injertos autólogos
durante el seguimiento(161). Actualmente, el eco-doppler es la técnica más utilizada para el
seguimiento del injerto venoso infrainguinal, tanto para el diagnóstico de estenosis como
para el seguimiento de éstas. 
Los estudios randomizados realizados con el objetivo de evaluar el beneficio de la utili-
zación del eco-doppler en el seguimiento de estos injertos muestran resultados variables
en términos de permeabilidad con diferencias no significativas en cuanto a la tasa de 
amputación frente al seguimiento clínico e ITB. Por ello, no existe actualmente unanimidad
en la aplicación de un programa de seguimiento estricto con eco-doppler de estos pacien-
tes(43,66,161-165).
Varios estudios han evaluado  distintos protocolos de seguimiento en términos de coste-
efectividad. Según un ensayo clínico reciente, la utilización del eco-doppler no aporta 
beneficios en el seguimiento de los injertos venosos en términos de salvación de extremidad
y supone un mayor coste(66).  En base a esta información, la guía TASC II  no recomienda
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el seguimiento rutinario de los injertos venosos infrainguinales mediante eco-doppler(1). 
Según Wixon et al. los protocolos de seguimiento con eco-doppler conllevan un importante
gasto sanitario. Sin embargo, el coste de la reparación de los injertos trombosados es
mucho mayor(52). 
En cuanto al seguimiento de los injertos protésicos infrainguinales, la guía TASC II no
recomienda el seguimiento rutinario con eco-doppler ya que se estima que tan sólo el
10% de los injertos con un mayor riesgo de trombosis son identificados mediante esta
técnica(69). Además, existe evidencia acerca del escaso beneficio en términos de coste-
efectividad del seguimiento de los injertos protésicos mediante eco-doppler(64).
Por último, se ha demostrado la efectividad del eco-doppler en el postoperatorio inmediato
de una técnica endovascular(166) para el diagnóstico de estenosis residuales, sin embargo,
otros estudios han demostrado que no predice con exactitud el fracaso de estas técnicas
durante el seguimiento(167). No obstante, no existen ensayos clínicos randomizados que
recomienden el seguimiento de los procedimientos endovasculares mediante eco-doppler. 
Por lo tanto, a pesar de la elevada sensibilidad y especificidad del eco-doppler en el 
seguimiento de los injertos venosos, existe información contradictoria en cuanto al 
be neficio en términos de coste efectividad y de salvación de la extremidad. Además, el
seguimiento mediante eco-doppler no ha demostrado aumentar la permeabilidad de los
injertos protésicos ni de las técnicas endovasculares, por lo que en base a los resultados
obtenidos en este estudio y a la eficiencia demostrada de los nuevos métodos inalámbricos
de asistencia clínica(140), la creación de un nuevo protocolo de seguimiento de los 
pro ce d i mientos en cirugía vascular basado en la tecnología WBAN podría ser de interés
en el futuro. 
Por primera vez se ha desarrollado un método inalámbrico in vitro capaz de detectar, 
localizar y cuantificar estenosis en el seguimiento postoperatorio de reconstrucciones
vasculares. No obstante, los resultados obtenidos deberán ser validados en futuras inves-
tigaciones en modelos animales.  
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El desarrollo de nuevos métodos de seguimiento inalámbricos ofrece numerosas ventajas.
En primer lugar, permite evaluar la presión en un punto exacto con una elevada sensibilidad
y especificidad debido a las características y propiedades electromagnéticas del material
utilizado. Además, elimina el factor explorador-dependiente, es decir, al tratarse de una
prueba inalámbrica y no invasiva se puede realizar de forma ambulatoria sin necesidad de
personal especializado e incluso podría realizarse desde el domicilio del paciente, lo cual
podría modificar la asistencia postoperatoria a los pacientes intervenidos mediante 





Por lo tanto, a raíz de los resultados obtenidos en la presente tesis doctoral podemos
concluir lo siguiente:
1. El microhilo magnetoelástico ha demostrado una excelente correlación estadística
entre la presión de un fluido y la potencia de la señal emitida por el dispositivo tanto
en PTFE como en arteria bovina.
2. La potencia MH, así como la potencia BIAS disminuyen en los casos en los que se
produce una estenosis proximal al sensor de forma proporcional al grado de estenosis. 
3. Por el contrario, la potencia MH, así como la potencia BIAS aumentan en los casos en
los que se produce una estenosis distal al sensor de forma proporcional al grado de es-
tenosis. 
4. El microhilo magnetoelástico es capaz de detectar, localizar y cuantificar el grado de
estenosis en arteria bovina, así como en una anastomosis latero-terminal con una
elevada potencia estadística. 
5. Por primera vez se ha desarrollado un sensor inalámbrico in vitro para el seguimiento
postoperatorio de los procedimientos en cirugía vascular. 
6. No obstante, los resultados obtenidos deberán ser validados en futuras investigaciones
en modelos animales.
7. El desarrollo tecnológico obtenido, permite la posibilidad de desarrollar nuevas formas
de seguimiento mediante telemetría de los procedimientos en cirugía vascular con 
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